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“A inteligência é rica de méritos para o futuro, mas, sob a condição de ser bem empregada. Se 
todos os homens que a possuem dela se servissem de conformidade com a vontade de Deus, 
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inteligência como de todas as suas outras faculdades e, no entanto, não lhe faltam ensinamentos 
que o advirtam de que uma poderosa mão pode retirar o que lhe concedeu.”. (O Evangelho 
Segundo o Espiritismo).
  
 
RESUMO 
 
 A tomografia computadorizada (CT) é uma modalidade do radiodiagnóstico que 
representa aproximadamente 15% do total dos procedimentos médicos realizados nesta área, 
entretanto, esta técnica contribui com cerca de 50% da dose coletiva. Procedimentos que 
depositam altas doses, tais como a CT, devem passar por rigorosos testes de controle de 
qualidade (CQ), uma vez que sempre há riscos para a saúde do paciente quando ele é submetido 
a exames com doses elevadas. Daí surge a necessidade de avaliar os parâmetros do feixe de 
raios X aos quais o paciente está sendo submetido; um dos principais a ser monitorado é a dose 
a que se está expondo-o ao se realizar um exame CT. 
 A realização dos testes de CQ em pacientes é inviável, por isso, são utilizados objetos 
simuladores que tentam replicar o perfil de atenuação de alguma parte do corpo humano. No 
caso específico desse trabalho, o objetivo foi a construção de um objeto simulador (ou phantom) 
da cabeça humana. Este phantom foi construído com materiais de fácil acesso para que ficasse 
mais vantajoso financeiramente quando comparado com seus concorrentes internacionais, uma 
vez que foram gastos apenas R$ 350,00 na sua confecção. Os objetos simuladores importados 
podem chegar a custar até mais de R$ 10.000,00.   
 Dentre os materiais analisados neste trabalho, foram escolhidos, para serem usados na 
confecção do phantom, a dolomita e polímero de metilmetacrilato (PMMA). Tendo em vista os 
resultados das medidas de coeficientes de atenuação mássico (μ/) desses materiais em 
diferentes proporções, foi definido que em uma proporção em massa de 1:1 entre a dolomita e 
a resina acrílica, o perfil de atenuação de raios X do objeto simulador se aproxima com o da 
referência (osso). 
 Estudos dosimétricos foram feitos no objeto simulador usando uma câmara de 
ionização. Seus resultados mostraram que a estimativa de dose efetiva para o objeto simulador 
de dolomita é de (2,70 ± 0,03) mSv e para o geométrico de acrílico é de (3,67 ± 0,04) mSv. Os 
valores para dose efetiva encontrados na literatura sugerem que exames da cabeça de 
tomografia computadorizada estão em um intervalo de 0,9 – 4,0 mSv. As doses efetivas obtidas 
com o objeto simulador desenvolvido por esta pesquisa citadas anteriormente, encontram-se 
dentro desse intervalo.
  
 
ABSTRACT 
 
Computed Tomography (CT) is a modality of radiodiagnostic that represents only 15% 
of the medical procedures performed in this field, nonetheless, this technique contributes with 
50% of the collective dose. Procedures that delivers high doses, such as CT, need to be 
administered under a strict protocol of quality control (QC), because there will always be risks 
to the health of the patients when they are submitted to high dose exams. From this scenario, 
the necessity of evaluate the parameters of the X ray beam which the patient is rising; one of 
the main parameters to be monitored is the dose delivered by the CT exam. 
It is impossible to perform QC tests in a patient, that is why objects that simulates the 
attenuation profile of some part of the human body are used. In this specific research, the goal 
was the construction of a human head phantom. This phantom were built from easy access 
materials with the goal to be more financially advantageous to use it than its internationals 
competitors, hence it was spent only U$ 160.00 on its construction. International phantom 
prices can be more than U$ 4,600.00. 
Among the analyzed materials in this research, dolomite and polymethyl methacrylate 
(PMMA) were chose to manufacture the phantom, due its measurements of linear attenuation 
coefficients (μ/) in different proportions, it was decided that dolomite and PMMA in a 1:1 
proportion attenuates the X ray beam like the reference material (bone). 
Dosimetric studies were made in the phantom using an ionization chamber. Its results 
showed that the effective dose estimative in the dolomite phantom is (2.70 ± 0.03) mSv and in 
the CTDI phantom is (3.67 ± 0.04) mSv. Effective dose estimatives found in the literature for 
head computed tomography exams are in the range of 0.9 – 4.0 mSv. Effective dose measured 
with the phantom developed in this research are within this range. 
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1 INTRODUÇÃO 
 
A radiação ionizante tem sido utilizada pela medicina com propósitos diagnósticos por 
mais de um século. Os benefícios são notórios e excedem os riscos (1). Entretanto, 
procedimentos médicos são a maior causa de exposição à radiação ionizante, então, mesmo que 
em geral os benefícios superem os riscos, é dever dos profissionais da área (médicos, físicos e 
técnicos) buscar que a razão entre o benefício/risco para diferentes tipos de procedimentos seja 
benéfica para o paciente. Isto quer dizer que ao submetê-lo a algum procedimento que envolva 
radiações ionizantes, os benefícios devem superar os efeitos deletérios provenientes da 
exposição (2).  
Para estimar a razão entre o benefício e o risco, o indivíduo deve ter noção da magnitude 
da dose com a qual está lidando. Uma das maneiras de se avaliar a dose em pacientes é usar 
objetos simuladores (conhecidos também como phantoms) com dosímetros em seu interior (2). 
Com a estimativa da dose à qual um paciente está sendo submetido em determinado 
procedimento, pode-se inferir os riscos aos quais ele está sendo exposto. 
Sabe-se que quanto maior a dose, maiores são os riscos associados ao exame (3). Portanto, 
a tomografia computadorizada (CT) deve ser bastante monitorada, uma vez que é um dos 
procedimentos do radiodiagnóstico que mais deposita dose no paciente (4). Mettler publicou 
em 2006 um levantamento estatístico em um relatório feito com a colaboração de várias 
instituições americanas, dentre elas agências governamentais (a exemplo do National Council 
on Radiation Protection – Conselho Nacional de Radioproteção – NCRP) e diversos hospitais 
dos EUA.  
Analisando os dados publicados em 2008 por Mettler et al. (4), constatamos quantitativamente – 
no Brasil, pesquisas de levantamento estatístico estão sendo desenvolvidas pelo Instituto de 
Radioproteção e Dosimetria (IRD) – que a dose per capita na população americana é de 1,5 
mSv para exames CT, a radiografia, por sua vez, contribui com 0,3 mSv, a medicina nuclear 
com 0,8 mSv e a radiologia intervencionista com 0,4 mSv. Ao somarmos todas as modalidades 
mencionadas, exceto a tomografia computadorizada, percebemos que juntas elas contribuem 
com 1,5 mSv para a dose per capita, que é a mesma contribuição da tomografia computadorizada 
quando considerada isoladamente. A tomografia computadorizada é responsável por somente 
15% dos procedimentos de radiodiagnóstico, entretanto contribui por aproximadamente 50% 
da dose coletiva efetiva.  Este fato confirma que a CT deve passar por rigorosos testes de 
controle de qualidade (CQ) para que a razão entre benefício/risco seja vantajosa para o paciente. 
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O phantom utilizado para avaliar as doses na tomografia computadorizada deve ser 
desenvolvido de modo que reproduza o perfil de atenuação do feixe de raios X de maneira 
semelhante àquele resultante da interação da radiação com a região do corpo humano exposta 
ao exame. 
Existem vários tipos de phantoms. Os geométricos simulam uma parte do corpo humano 
da maneira mais simples possível, utilizando-se de figuras geométricas (esferas, cilindros, 
placas) para atingir o objetivo de reproduzir alguma característica física do corpo. Há também 
os phantoms antropomórficos, que tentam simular a forma humana de modo que a geometria 
da simulação fique mais próxima de uma situação real. Esta característica é importante na 
determinação da dose no paciente, uma vez que a geometria influencia diretamente no padrão 
de atenuação do feixe. Outro tipo de objeto simulador é o computacional, que estima a dose por 
meio de softwares utilizando a técnica de Monte Carlo (5). Nestes programas é possível simular 
situações difíceis de se reproduzir na prática, como por exemplo a dose depositada em um órgão 
devido a um exame de radiologia intervencionista.  
Deve-se saber o que se deseja estudar antes de se definir qual tipo de phantom será 
comprado. Um dos grandes problemas para os estudos com os phantoms, em especial os físicos, 
são seus elevados preços. Por exemplo, um phantom geométrico (esfera) de acrílico de 14 cm 
de diâmetro que possui uma cavidade interna para adicionar TLDs, além de permitir testes de 
controle de qualidade em tomografia computadorizada, denominado Lucy 3D+, pode custar, 
valor de 2004, U$ 18.000,00 (6). Os preços variam de acordo com suas finalidades. Geralmente, 
são produtos que devem ser importados, dificultando a sua aquisição. Portanto, um objeto 
simulador com fabricação nacional, eficiente, e produzido com baixo custo, teria grande 
probabilidade de ser aceito no mercado nacional. 
 A confecção de um phantom antropomórfico da cabeça que atenue o feixe de raios X de 
maneira semelhante ao crânio humano, economicamente viável e confeccionado com materiais 
de fácil obtenção e manipulação, foi o objetivo principal deste trabalho. Com o objeto simulador 
confeccionado, foram realizados estudos dosimétricos com uma câmara de ionização para 
poder comparar os resultados com os de um phantom geométrico de acrílico, o qual é difundido 
internacionalmente em práticas dosimétricas. 
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2 REVISÃO DE LITERATURA 
 
2.1 Tomografia computadorizada 
 
A tomografia computadorizada (CT) foi considerada um marco na história do 
radiodiagnóstico e é considerada pela comunidade médica como o maior avanço na área desde 
o descobrimento dos raios X (7). Isso se deve ao fato da tomografia ser capaz de resolver 
diferenças sutis no contraste do objeto de até 0,5%, ou seja, se um ponto do objeto atenua o 
feixe 0,5% a mais ou a menos que outro ponto pertencente a este mesmo objeto, a técnica CT 
consegue diferenciá-los na imagem (8).  
Os nomes associados a esta descoberta são Godfrey N. Hounsfield, um engenheiro da 
empresa EMI e Allan M. Cormack, um físico sul-africano (Figura 1). O prêmio Nobel de 
Fisiologia/Medicina de 1979 foi dividido pelos dois por suas contribuições na área do 
radiodiagnóstico (9). Hounsfield também foi homenageado ao ter o seu nome atribuído à 
unidade que descreve o número CT.    
 
Figura 1 ‒ Desenvolvedores da tomografia computadorizada. 
 
Allan Cormack (à esquerda) e Godfrey Hounsfield (à direita). Ganhadores do prêmio Nobel de 
Fisiologia/Medicina de 1979. Fonte: Imagem retirada de http://www.nobelprize.org 
 
Os primeiros aparelhos de tomógrafos desenvolvidos possuíam um tubo de raios X e um 
detector que se moviam em perfeito alinhamento em lados simetricamente opostos ao paciente 
(10). O tamanho dessas máquinas permitia que somente exames da cabeça pudessem ser 
realizados (Figura 2). As primeiras imagens clínicas foram produzidas no hospital Atkinson 
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Morley, Londres, em 1972. Logo na primeira imagem obtida de um paciente, foi comprovada 
a eficácia da tomografia computadorizada ao ser detectado um tumor cístico no lobo frontal (7). 
 
Figura 2 ‒ Primórdios da tomografia computadorizada. 
 
A tomografia só permitia, em seu início, exames na cabeça. 
Fonte: http://clinical.netforum.healthcare.philips.com 
 
Após um disparo do aparato (Figura 2) e coleta de informação pelos detectores, o sistema 
girava 1º e o próximo disparo era feito. Com a coleta de informação de 180 disparos, a imagem 
era reconstruída no computador. Um scan (varredura) demorava por volta de 4 minutos (10). 
Unidades de CT modernas usam um arranjo de detectores e um feixe de raios X do tipo leque 
que cobrem toda a largura do paciente. A varredura em tempos modernos demora alguns 
segundos. 
As máquinas modernas de CT possuem conexões elétricas que são feitas sob anéis 
deslizantes, os quais permitem a rotação contínua do tubo de raios X enquanto o paciente se 
move através do aparato. Isto torna possível que o exame prossiga sem interrupções. Este 
processo é denominado de CT helicoidal. A interpolação é utilizada para a reconstrução de 
alguma informação perdida no processo de obtenção da imagem (10). O método helicoidal 
reduz a dose depositada no paciente, uma vez que o exame se torna mais rápido, em 
compensação, a complexidade para a reconstrução da imagem por meio das medidas se torna 
maior o que exige um maior poder de processamento da eletrônica associada. A Tabela 1 expõe 
uma breve evolução entre os aparelhos de CT. 
 Apesar do desenvolvimento das outras modalidades radiológicas, a tomografia 
computadorizada está com a sua posição consolidada no mercado e nos procedimentos de 
radiodiagnóstico (7). 
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Tabela 1 ‒ Evolução dos valores típicos de máquinas CT. 
Característica 1972 1980 1990 2000 
Tempo mínimo de varredura 300 s 5 – 10 s 1 – 2 s 0,3 – 1 s 
Dados em uma varredura de 360º 57,6 kB 1 MB 2 MB 42 MB 
Dados por varredura em espiral   24 – 48 MB 200 – 500 MB 
Matriz da imagem 80 x 80 256 x 256 512 x 512 512 x 512 
Potência [kW] 2 10 40 60 
Espessura de corte [mm] 13 2 – 10 1 – 10 0,5 – 5 
Resolução espacial [pares de linha/cm] 3 8 – 12 10 – 15 12 – 25 
Fonte: Tabela adaptada de Hobbie e Roth (2007) (10). 
 
2.1.1 Princípios básicos da tomografia 
 
A radiografia convencional consiste basicamente em uma projeção de alguma parte do 
corpo em um filme, esta técnica possui a desvantagem de criar uma imagem com as estruturas 
anatômicas sobrepostas. A tomografia computadorizada oferece imagens com um grau de 
superposição menor quando comparada com a radiografia convencional. Para alcançar tal 
efeito, a tomografia se apoia no fato de que a estrutura interna de um objeto pode ser 
reconstruída a partir de múltiplas projeções do mesmo (11). A fatia de corte do objeto é dividida 
em uma matriz de voxels ‒ volume elements ‒ (Figura 3). É necessário determinar a atenuação 
do feixe de raios X em cada voxel para se reconstruir uma imagem CT (12). 
 
Figura 3 ‒ Matriz de reconstrução. 
 
As medidas de transmissão de raios X (Ni) podem ser expressas como a soma dos valores de atenuação 
dos voxels. Fonte: Adaptada de Goldman  (12). 
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Considere a fileira de voxels pela qual passa um feixe particular durante a aquisição da 
imagem (parte de baixo da Figura 3). Ni é a intensidade dos raios X transmitidos e coletados 
pelo detector. N0 é a intensidade para o feixe incidente antes de interagir com o objeto 
(paciente). Então, usando a expressão de atenuação exponencial para a intensidade do raio que 
incide no primeiro voxel (N0) e a intensidade que emerge dele, temos: 
 
)(
01
11weNN
                                                                                                                   (1)                                                                                                               
 
onde N1 e N0 foram definidos anteriormente, 1w  e 1  são, respectivamente, a espessura e o 
coeficiente de atenuação do primeiro voxel. Para o segundo voxel a intensidade dos raios X 
incidentes é N1. Para determinar o feixe emergente do segundo voxel (N2), utiliza-se: 
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onde 2w e 2  são, respectivamente, a espessura e o coeficiente de atenuação do segundo voxel. 
Seguindo essas etapas é possível determinar a intensidade de raios X que emerge do último 
voxel (Ni), o que resulta em: 
 
       nnwwww
i eeeeNN
  3322110                                                   (3) 
 
onde nw e n  são, respectivamente, a espessura e coeficiente de atenuação do último voxel. 
Como o produto de potências de mesma base é dado pela soma dos expoentes, podemos 
transformar a equação 3 em: 
 
     nnwww
i eNN
  22110                                                                            (4) 
 
Dividindo os dois lados da equação 4 por N0, aplicando o logaritmo natural em ambos os 
lados e depois dividindo por -1, obtemos: 
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Ni é a medida obtida pelo detector para o feixe em análise (parte de baixo da Figura 3). N0 
é determinado, em aparelhos modernos, por meio de escaneamentos rotineiros de calibração. O 
lado esquerdo da equação 5 pode ser designado por Ni’ (valor para um ponto qualquer) após o 
cálculo do logaritmo natural. Cada termo iiw   representa a atenuação que ocorre no voxel i. 
Este termo pode ser designado por iu , o que resulta em: 
 
ni uuuuN  321'                                                                                   (6) 
 
Usando o mesmo raciocínio utilizado para encontrar a equação 6, medidas de todos os 
feixes em todos os ângulos podem ser expressas como sendo a soma dos valores de atenuação 
dos voxels, pelos quais o feixe passou (12). A Figura 4 exemplifica o método de obtenção de 
imagem de um tomógrafo.  
 
Figura 4 ‒ Esquema simplificado de uma tomografia computadorizada. 
 
(A) Objeto com 4 coeficientes de atenuação desconhecidos. (B) Medidas dos coeficientes de 
atenuação. (C-F). Os valores vão sendo estimados à medida que a rotação vai ocorrendo. 
Fonte: Adaptada do Goldman (12). 
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Com a equação 6 e a Figura 4, percebe-se que à medida que os feixes são coletados nos 
mais diversos ângulos, o sistema computacional vai estimando os valores de atenuação dos 
voxels do objeto. Entretanto, esse processo é afetado consideravelmente pelo ruído (aspecto 
granulado) e pode comprometer a qualidade da imagem. Para contornar esse problema foi 
desenvolvida uma técnica chamada de retroprojeção. 
Suponhamos que um phantom tenha 3 objetos (Figura 5-A) com diferentes valores de 
atenuação e seja submetido a um tomógrafo como mostra a Figura 5. 
 
Figura 5 ‒ Esquema simplificado de retroprojeção. 
 
Os valores de atenuação são divididos igualmente ao longo do caminho percorrido pelo feixe. Cada 
projeção resulta em uma imagem. O resultado da soma de todas as projeções é o que chamamos de 
imagem CT. Fonte: Imagem retirada de Goldman (12). 
 
Com somente uma projeção (Figura 5-B), a imagem CT está bastante distante de identificar 
os três objetos inseridos no objeto simulador. A Figura 5-C mostra a reconstrução do objeto 
simulador com somente 4 projeções. Mesmo com o número de projeções reduzido, pode-se 
observar algo semelhante ao objeto real, à medida que o número de projeções aumenta, a 
imagem CT consegue definir com mais precisão o coeficiente de atenuação dos objetos 
inseridos no objeto simulador. Entretanto, a retroprojeção apresenta uma desvantagem: baixa 
resolução espacial (imagem borrada). Essa dificuldade resultante do processo de retroprojeção 
é resolvida por meio da aplicação de um filtro matemático chamado de convolução.  
A convolução é aplicada para cada projeção e antes da retroprojeção. Após esse processo 
a imagem não apresenta o aspecto borrado que a original possuía. As duas técnicas juntas 
recebem o nome de retroprojeção filtrada (12). 
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2.1.2 Número CT 
 
Desde os primórdios da tomografia computadorizada foi convencionado que se substituiria 
os valores de atenuação calculados dos voxels por valores inteiros chamados de números CT. 
O número CT é calculado pela expressão: 
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onde K é uma constante inteira. Seu valor ficou padronizado como sendo 1000. O valor de 
atenuação do voxel é voxelu  e o valor de atenuação da água é águau , cujo valor é obtido por meio 
de medidas realizadas em objetos simuladores à base de água. A unidade do número CT é o 
Hounsfield (HU) para homenagear um dos inventores da tomografia computadorizada (Figura 1). 
Da equação 7 podemos perceber que se um voxel for constituído por água teremos um 
número CT de 0 HU, uma vez que 0 águaágua uu . Para um voxel de ar ( 0aru ), o número CT 
é de aproximadamente - 1000 HU. Um voxel composto de osso ( águaosso uu .2 ) tem número CT 
de aproximadamente + 1000 HU. O intervalo de números CT possíveis é de - 1000 a + 1000 HU. Os 
números CT são atribuídos a tons de cinza, dessa forma, a imagem CT é formada (12). 
 
2.1.3 Componentes de um tomógrafo 
 
2.1.3.1 Computador 
 
Na seção anterior, foi abordado que o tomógrafo precisa resolver muitas equações para 
calcular os coeficientes de atenuação e, consequentemente, atribuir um valor de cinza, para 
então compor uma imagem CT. Por exemplo, para compor uma imagem com uma matriz de 
512 x 512, é preciso resolver 262.144 equações. O computador encarregado desta tarefa deve 
ter um poderoso processador de dados, tornando-o um fator influente na aquisição da imagem 
tomográfica. 
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Figura 6 ‒ Sistema computacional associado ao tomógrafo. 
 
Fonte: Acervo do autor. 
 
Dentro do computador (Figura 6) há o microprocessador e a memória primária. Este 
conjunto é o que determina o tempo entre o término do exame e o aparecimento da imagem no 
monitor, intervalo de tempo que é chamado de tempo de reconstrução. Há tomógrafos que 
utilizam um arranjo de processadores em vez de um microprocessador para a obtenção da 
imagem. Este arranjo faz muito mais cálculos simultaneamente e, por esse motivo, é muito mais 
rápido que o microprocessador (13).  
O computador é o painel de controle do equipamento, onde se definem os parâmetros da 
exposição, como por exemplo: pico de tensão aplicada ao tubo de raios X (kVp), corrente no 
tubo (mA) e espessura de corte. Também se pode adicionar dados do paciente na imagem (sexo, 
idade, nome). No software do tomógrafo, é possível usar ferramentas convenientes para os 
exames.  Exemplos: comandos rápidos para se realizar um scout (procedimento rápido para a 
verificação correta do posicionamento do paciente), réguas para calcular na imagem obtida o 
tamanho de alguma região de interesse (14).  
 
2.1.3.2 Gantry 
 
O gantry (Figura 7) inclui o tubo de raios X, o arranjo de detectores, o gerador de alta 
voltagem e o suporte mecânico de cada um desses. O técnico pode enviar comandos eletrônicos 
para o gantry por meio do computador, onde posteriormente se dará a obtenção de imagem e 
atividades pós-processamento. 
O tubo de raios X produz muito calor durante o seu funcionamento. Com o objetivo de 
dissipá-lo, rotores que podem girar a altas velocidades são utilizados. 
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Figura 7 ‒ Tomógrafo. 
 
No gantry estão localizados o tubo de raios X e os detectores. Fonte: Acervo do autor. 
 
É importante tomar todas as precauções que o tubo de raios X necessita, pois é neste aparato 
que, na maior parte das vezes, se dão os problemas de mau funcionamento no tomógrafo. 
Devido ao aquecimento do tubo de raios X deve-se esperar alguns minutos antes que outro 
exame seja realizado. 
O arranjo de detectores constitui um dos componentes mais importantes da CT. É neste 
arranjo que é feita a detecção da radiação ionizante. A conversão da intensidade de raios X em 
um sinal elétrico é proporcional à quantidade incidente nos detectores. Este sinal é ampliado e 
convertido de analógico em digital. 
Antigamente, os detectores à base de gás predominavam. Entretanto, eles foram 
substituídos por cintiladores. Os primeiros arranjos de detectores que se utilizavam do 
fenômeno da cintilação possuíam conjuntos de cristais cintiladores e tubos fotomultiplicadores. 
Esses detectores não podiam ser montados próximos uns dos outros e necessitavam de uma 
fonte de alimentação para cada tubo fotomultiplicador. Por isso, eles têm sido substituídos por 
conjuntos de cristais cintiladores e fotodiodos. Os fotodiodos convertem luz em um sinal 
eletrônico, são menores e mais baratos do que o tubo fotomultiplicador e não requerem uma 
fonte de alimentação. Os detectores de cintilação têm alta eficiência na detecção de raios X. 
Cerca de 90% dos raios X incidentes no detector são absorvidos e contribuem para o sinal 
produzido, tendo em vista que os detectores são organizados de forma que a distância entre eles 
seja igual a zero, fazendo com que a área de detecção seja maior. Esta eficiência reduz a dose 
no paciente, assim como no tempo de obtenção de imagem (13). 
A mesa do paciente, que desliza por entre o vão do gantry, deve acomodá-lo de forma 
confortável, assim como deve ser confeccionada com materiais de baixo número atômico, 
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como, por exemplo, fibra de carbono, com o objetivo de não produzir interferência nos exames 
CT. A mesa deve também ser impulsionada de forma suave por um motor (o peso do paciente 
não deve interferir neste posicionamento). A posição da mesa é de extrema importância, tendo 
em vista que se não for feita de maneira correta, a mesma região pode ser examinada duas vezes, 
duplicando a dose no paciente e inviabilizando a obtenção correta da imagem (14). 
 
2.2 Interação da radiação com a matéria 
 
2.2.1 Efeito fotoelétrico 
 
A descrição do efeito fotoelétrico deu a Einstein o prêmio Nobel de Física de 1921. A ideia 
por trás desse efeito é simples: uma luz incidente em um material pode fazer com que elétrons 
sejam emitidos. A energia com que esses elétrons são emitidos, no entanto, não depende da 
intensidade da luz, mas sim da sua frequência ou do comprimento de onda. As ondas 
eletromagnéticas possuem uma energia igual a: 
 


hc
hE                                                                                                                       (8) 
            
onde ν e λ são a frequência e o comprimento de onda, respectivamente, e c é a velocidade da 
luz no vácuo (15). A energia necessária para liberar elétrons do átomo é chamada de função 
trabalho e é geralmente representada por ϕ. Portanto, o fóton deve ter no mínimo uma energia 
igual à função trabalho para que o efeito fotoelétrico ocorra. Caso a energia da radiação seja 
maior que ϕ, o elétron será ejetado com a energia sobressalente em forma de energia cinética: 
 
  EEe                                                                                                                       (9)                                                                                                                       
 
Além da energia do fóton, o número atômico do material influencia na probabilidade de 
ocorrência do efeito fotoelétrico, como mostra a Figura 8. 
 
28 
 
 
Figura 8 ‒ Probabilidade de ocorrência dos principais efeitos de interação da radiação ionizante com a 
matéria em função do número atômico Z e da energia do fóton. 
 
Fonte: Imagem adaptada de Cherry (16).  
  
 Pode-se perceber por meio da Figura 8 que o efeito fotoelétrico é dominante para baixas 
energias (Eγ < 0,1 MeV) e para alvos compostos de números atômicos com Z > 30. Levando-se 
em conta energias intermediárias (0,1 MeV < Eγ < 10 MeV), o efeito Compton (abordado na 
seção 2.2.2 em mais detalhes) é o dominante para a maior parte dos números atômicos no eixo x. 
A produção de pares é um fenômeno quântico que consiste na produção de uma partícula 
elementar e sua antipartícula a partir de um fóton. O gráfico da Figura 8 nos mostra que a partir 
de Eγ > 50 MeV e Z > 20 MeV a produção de pares é o fenômeno quântico mais frequente na 
interação da radiação com a matéria. 
 Como a produção de pares exige altas energias que os tomógrafos não alcançam, esse 
fenômeno não foi abordado em mais detalhes nesse trabalho. 
  
2.2.2 Efeito ou espalhamento Compton 
 
O espalhamento Compton é uma colisão elástica entre um fóton e um elétron que possui a 
energia de ligação muito menor comparada com a energia do fóton (3). Como o elétron está 
quase livre, ele também pode ser espalhado como resultado da colisão. A Figura 9 tem o 
objetivo de auxiliar o entendimento deste fenômeno. 
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Figura 9 ‒ Esquema do Efeito Compton 
 
Fonte: http://www.infoescola.com/fisica/efeito-compton/ 
 
Com as leis de conservação de energia e de momento linear, pode-se obter uma relação 
entre o comprimento de onda do fóton incidente com o do fóton espalhado:     
 
  cos1'
0
0 
cm
h
                                                                                                (10)                                                                                                       
 
onde λ0 e '  representam os comprimentos de onda do fóton incidente e do espalhado, 
respectivamente, 0m  é a massa de repouso do elétron e θ é o ângulo entre a direção do fóton 
incidente e a do espalhado. 
 
2.3 Número atômico efetivo 
 
O número atômico efetivo (Zef) é um parâmetro importante quando se deseja analisar a 
interação da radiação com a matéria (17). Para que se possa prever qual interação o fóton terá 
com um material composto por mais de um elemento utiliza-se o Zef, com este valor e a energia 
do fóton, pode-se encontrar qual interação será a dominante usando a Figura 8 (18). 
Diferentes métodos podem ser usados para se calcular o Zef de um material. Um dos 
métodos é baseado em cálculos que envolvem o número atômico Zn de um enésimo átomo 
constituinte de um material (19). Spiers (20) estudou em 1946 a absorção de tecidos biológicos 
e estabeleceu que a expressão do Zef seria dada por: 
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onde e
n é a porcentagem de elétrons do material e Zn já foi definido anteriormente. Tsai e Cho 
(21) revisaram a equação 11 e chegaram à conclusão que o expoente deveria ser 3,4 para tecidos 
biológicos, além disso, a equação (12) só se aplica para fótons com energia menores do que 
150 keV:  
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A equação 11 e a equação 12 não são as únicas a definir o Zef. Diferentes abordagens devem 
ser adotadas para se calcular o valor do Zef a depender de cada caso particular. 
 
2.4 Câmaras de ionização 
 
Ionização em gás é a base para três tipos de detectores de radiação: as câmaras de ionização, 
os contadores proporcionais e os contadores Geiger (10). Como o único detector usado nesta 
pesquisa foi a câmara de ionização, esta seção foi destinada somente a ela. 
As câmaras de ionização foram um dos primeiros tipos de detectores da radiação 
construídos (22). Por causa da sua simplicidade e ter processos físicos bem compreendidos, elas 
ainda são bastante usadas como detectores (15). Este detector é constituído por uma câmara 
preenchida com ar e dois eletrodos (ânodo e cátodo), os quais podem ser placas paralelas ou 
um cabo coaxial (ânodo) localizado no interior da câmara.   
De maneira geral, quando um fóton passa por um gás pode produzir efeitos fotoelétricos, 
Compton ou produção de pares. A energia depositada por esses processos é transferida para os 
elétrons por meio de colisões. Pares de íons são produzidos no gás, cujo número médio é 
proporcional à quantidade de energia depositada no gás (10). Os elétrons são atraídos para a 
placa positiva e os íons positivos viajam em direção à placa negativa. As cargas são coletadas 
tornando possível para a eletrônica associada ao dispositivo calcular a energia depositada no 
meio. Uma voltagem suficientemente alta é aplicada para que todas as cargas produzidas sejam 
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coletadas. Entretanto, se a voltagem for maior do que o necessário, novas ionizações podem 
ocorrer devido a colisão dos elétrons decorrentes da aceleração neles produzida pelo campo 
elétrico. Esse efeito é indesejado para as câmaras de ionização. 
A câmara de ionização usada em CT é conhecida como tipo lápis (Figura 10). Uma 
característica típica dessas câmaras é a sua resposta uniforme à radiação ionizante em todos os 
ângulos ao redor do seu eixo (23).   
 
Figura 10 ‒ Fotografia de uma câmara de ionização tipo-lápis usada em CT. 
 
Fonte: Acervo do autor. 
Figura 11 ‒ Esquema de uma câmara de ionização do tipo lápis. 
 
Fonte: Figura adaptada de Perini (24). 
 
A Figura 11 é um esquema de uma câmara de ionização do tipo lápis. As câmaras de 
ionização devem apresentar algumas propriedades: mínima variação em sua sensibilidade para 
um grande intervalo de energia, volumes sensíveis adequados para a medição, mínima variação 
em sua sensibilidade em relação ao ângulo de incidência da radiação, sua calibração deve ser 
feita utilizando um padrão de referência e apresentar uma mínima perda possível por recombinação 
iônica (25). 
É importante ressaltar que não existe um detector universal que possa ser usado em 
qualquer situação. Alguns detectores são construídos, tais como a câmara de ionização, para 
várias aplicações, entretanto, a maioria dos dosímetros são feitos para aplicações específicas e 
pré-determinadas, por isso, deve-se escolher o dosímetro certo para o objetivo almejado (15).  
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2.5 Grandezas Dosimétricas 
 
A exposição à radiação pode causar efeitos notórios, que podem ser nocivos, causando 
danos às células, o que não necessariamente será deletério para o indivíduo (10). Pode levar 
anos até que os efeitos da exposição à radiação possam se manifestar. É natural pensar que a 
severidade do dano causado pela radiação depende da quantidade de radiação absorvida, isso é 
verdade para alguns efeitos da radiação (efeitos determinísticos). Entretanto, há certos efeitos 
que não dependem da intensidade da radiação (efeitos estocásticos). Um exemplo deste efeito 
é a mutação de células mesmo com níveis baixos de exposição à radiação (15). 
A quantidade de radiação é um importante fator para a determinação de um possível dano 
a tecidos. Quando a radiação ionizante interage com algum meio, fenômenos físicos ocorrem: 
efeito Compton, fotoelétrico, dentre outros. Na tentativa de descrever as influências desta 
interação, foram criadas grandezas físicas e de proteção. A seguir, as mais importantes para este 
trabalho são discutidas. 
 
2.5.1 Dose absorvida 
 
Em radiologia clínica e proteção radiológica a dose absorvida, D, é a grandeza física de 
dose básica, a qual é usada para todos os tipos de radiação ionizante e para qualquer geometria 
de irradiação (26). Efeitos de meios expostos à radiação ionizante dependem da energia 
absorvida por esse material. Para descrever a energia absorvida por um meio devido à interação 
com qualquer tipo de radiação ionizante, a quantidade de radiação é descrita em termos de dose 
absorvida (27). O gray (Gy) é a unidade de dose absorvida do Sistema Internacional (SI) e 
representa a absorção de um joule de energia por quilograma do material exposto: 
 
kg
J
Gy 11                                                                                                                             (13)                                                                                                                  
 
A dose absorvida, D, é o quociente d𝜀 ̅por dm, onde d𝜀 ̅é a média da energia absorvida por 
uma massa dm, assim: 
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dm
d
D

                                                                                                                              (14)                                                                                                                              
 
Além de gray, existe outra unidade para descrever dose absorvida chamada de rad 
(radiation absorbed dose). O rad tem sido substituído pelo gray, mas ainda é encontrado na 
literatura moderna e é definido como sendo o equivalente a absorção de 0,01 joule de energia 
por quilograma do tecido (15). 
 
2.5.2 Dose Equivalente 
 
Em um contexto geral, a dose absorvida descrita na seção anterior não é capaz de 
caracterizar os efeitos biológicos da radiação, isso quer dizer, que a dose absorvida não 
consegue estimar os danos causados pela radiação em qualquer meio. A dose absorvida nos diz 
a quantidade de energia que foi depositada no meio, mas não nos informa o que essa energia 
pode causar no meio, ou seja, esta grandeza trata todos os tipos de radiação igualmente. Em 
termos de dose absorvida, não há diferença entre um fóton e uma partícula alfa quando eles 
depositam a mesma dose no meio (15). Como a dosimetria também tem por objetivo a 
segurança das pessoas, uma grandeza chamada dose equivalente foi criada com o intuito de 
caracterizar os danos produzidos pela radiação em tecidos. A equação para dose equivalente é: 
 
RTRRT DwH ,,                                                                                                              (15)                                                                                                               
 
onde HT,R é a dose equivalente devido ao tipo de radiação R, DT,R é a média da dose absorvida 
depositada por uma radiação R e Rw  é um fator que depende do tipo de radiação R e que é 
descrito por: 
 
RRR NQw                                                                                                                   (16)                                                                                                                                                                             
 
onde QR é um fator de qualidade dependente do tipo de radiação (para o caso de raios X e raios γ 
esse fator é igual a 1) e NR é um fator modificador que para fontes externas é considerado igual 
a 1. 
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Para o caso de uma exposição com diferentes tipos de radiação, simplesmente, somamos a 
contribuição de cada tipo de radiação usando: 
 
 
R
RTRT DwH ,                                                                                                           (17)                                                                                                             
 
A unidade de dose equivalente é J/kg, entretanto, um novo nome foi dado a esta grandeza: 
sievert, representado pelo símbolo Sv (26). 
 
2.5.3 Dose Efetiva 
 
A dose equivalente descrita anteriormente não considera a sensibilidade do tecido exposto 
à determinada radiação. Utilizando-se da grandeza dose efetiva, que leva em conta a 
sensibilidade de cada tecido, é possível estimar a dose no corpo inteiro se a dose recebida por 
algum órgão é conhecida. Esse cálculo é feito usando: 
 

i
iTiTtotal HwE ,,                                                                                                     (18)                                                                                                        
 
onde iTw ,  é o fator para determinado tecido T. O índice i se refere a algum determinado órgão, 
HT,i é a dose equivalente total para cada órgão i calculada pela equação 17. Cada tecido responde 
diferentemente à radiação e a equação 18 é utilizada para casos onde há mais de um órgão 
irradiado (15). A unidade de dose efetiva é sievert (Sv). 
 
2.5.4 Kerma 
 
O kerma (kinetic energy released per unit of mass) é definido como a energia cinética 
inicial de todas as partículas carregadas liberadas por partículas ionizantes não carregadas 
(ex. fótons e nêutrons) em uma massa md  de um meio (28): 
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m
tr
d
dE
K                                                                                                                             (19) 
 
onde K é o kerma, trdE é a soma das energias cinéticas iniciais de partículas carregadas 
liberadas por partículas não carregadas. A unidade do kerma é gray (Gy = J/kg). Se o meio em 
questão for o ar, obteremos o kerma no ar. Essa grandeza é muito utilizada no radiodiagnóstico 
e para medi-la é necessário um dosímetro que possua uma massa de ar conhecida. Câmaras de 
ionização conseguem medir tal grandeza por terem o seu volume sensível composto por ar. 
 
 
 
2.6 Dosimetria em tomografia computadorizada 
 
Como já foi dito anteriormente, a tomografia computadorizada é um procedimento de altas 
doses, além disso, o tubo de raios X gira em torno do paciente. Essas características 
contribuíram para que fossem desenvolvidas grandezas específicas para esta modalidade. A 
seguir essas grandezas são discutidas. 
 
2.6.1 Índice de kerma no ar 
 
O índice de kerma no ar (Car,100) é medido com a câmara de ionização ao ar livre, isto quer 
dizer que nada atenua o feixe de raios X que são emitidos pelo tomógrafo com exceção do ar 
(29). Essa medida é obtida por meio de uma única rotação do tubo de raios X. Como a câmara 
de ionização do tipo lápis possui 100 mm de comprimento, o intervalo de integração vai de -50 
mm a +50 mm. A câmara de ionização deve ser posicionada simetricamente no tomógrafo para 
que ela seja irradiada exatamente na metade de seu volume sensível. O valor obtido da integral 
ainda deve ser dividido pelo valor definido para a espessura de corte (T), resultando em: 
 
 dzzK
T
C
mm
mm
ar 



50
50
100,
1
                                                                                            (20) 
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onde T é a espessura de corte definhada no tomógrafo e K(z) é o kerma ao longo de uma linha 
paralela ao eixo de rotação do tubo de raios X. A unidade de Car,100 é o gray (Gy). 
Se o índice kerma no ar for medido em um phantom de poli-metilmetacrilato (PMMA), 
então a grandeza deve ser escrita da seguinte maneira CPMMA,100 (29). 
 
2.6.2 Índice de kerma ponderado 
 
O índice de kerma ponderado (CW) é utilizado quando se usa um objeto simulador padrão 
de PMMA, o qual possui um orifício central e outros quatro periféricos. O CW combina os 
valores de CPMMA,100 obtidos nesses orifícios: 
 
 pPMMAcPMMAW CCC ,100,,100, 2
3
1
                                                                                 (21) 
 
onde CPMMA,100,c é medido no centro do phantom e CPMMA,100,p é a média das medidas obtidas 
nas quatro posições periféricas do mesmo phantom (29). A unidade do índice de kerma é o 
gray (Gy).    
 
2.6.3 Fator de passo (pitch), índice de kerma volumétrico e produto kerma no ar comprimento 
 
O fator de passo ou pitch (p) é definido como a razão entre o deslocamento da mesa durante 
uma rotação completa do tubo e a espessura nominal de corte. A expressão do fator de passo é: 
 
NT
l
p                                                                                                                                  (22) 
 
onde l é a distância que a mesa do paciente percorreu a cada rotação do tubo de raios X, T é a 
espessura de corte e N é o número de cortes tomográficos.  
O índice de kerma volumétrico (CVOL) leva em conta o fator de passo e é definido por: 
 
p
C
C WVOL                                                                                                                            (23) 
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onde CW é o índice de kerma ponderado definido anteriormente (29). Com o valor de CVOL é 
possível determinar o valor do produto kerma no ar comprimento (PKL,CT), que é determinado 
por meio de: 
 
j
J
VOLCTKL lCP .,                                                                                                            (24) 
 
onde lj é a distância percorrida pela mesa do paciente durante rotações do tubo sucessivas (29). 
Com o PKL,CT é possível estimar a dose efetiva de uma determinada parte do corpo 
multiplicando o resultado encontrado por um fator que consta no protocolo europeu 16262 (30). 
O fator para estimar a dose efetiva em exames da cabeça é 0,0023 mSv/mGy.cm (31). 
 
2.7 Estado da arte 
 
2.7.1 Tomografia computadorizada como procedimento de altas doses 
 
Em 2008, Mettler et al. tornaram públicos dados preliminares sobre a exposição à radiação 
médica, este estudo foi conduzido pela National Council on Radiation Protection (NCRP) (4). 
Este levantamento estatístico era necessário, uma vez que o último relatório sobre exposição 
feito nos Estados Unidos havia sido produzido em 1989. Um comitê foi nomeado e se tornou 
responsável em avaliar o que teria mudado nesse período de 17 anos. Com a publicação de 
Mettler et al., pode-se perceber como a tomografia contribui com 50% da dose coletiva da 
população, mesmo correspondendo a 15% dos exames do radiodiagnóstico. Ainda em 2008, 
Mettler et al. reporta dados mais atualizados sobre a dose coletiva e a participação da tomografia 
computadorizada como sendo a principal contribuinte para esta estatística (2). 
Outros autores (32,33,34) também confirmam estes resultados publicados por Mettler e 
estimam o risco de câncer devido a exames de CT, como é o caso, por exemplo, da Smith-
Bindman et al. (35). Neste artigo, os pesquisadores concluíram que, para um exame CT rotineiro 
da cabeça, 1 em cada 8105 mulheres com 40 anos de idade, ou 1 em cada 12250 mulheres com 
60 anos de idade, desenvolve câncer. No caso masculino, 1 em cada 11080 homens com 40 
anos submetidos a exames CT rotineiros da cabeça desenvolve câncer, assim como 1 em cada 
14680 homens com 60 anos de idade.     
Estes artigos mostram a importância que possuem as pesquisas que visam a diminuição de 
dose relativas a exames CT, uma vez que, por exemplo, aproximadamente 70 milhões de 
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exames são realizados durante o ano nos Estados Unidos (35). O aprimoramento das técnicas 
possui um aspecto positivo para a sociedade. Essas pesquisas podem diminuir a incidência de 
câncer em homens e mulheres que se submetem à tomografia computadorizada ou a outros 
exames que envolvam radiações ionizantes. 
 
2.7.2 Objetos simuladores e estudos dosimétricos 
 
A estimativa de grandezas dosimétricas resultante de exames CT, seja dose absorvida ou 
dose efetiva, é um processo difícil. Muitos fatores podem contribuir para a dose a qual o 
paciente está sendo submetido: gênero, idade, tamanho, além dos processos físicos da radiação 
com a matéria possuírem um caráter probabilístico (26). Uma técnica utilizada para que a dose 
efetiva seja estimada é a utilização de um objeto simulador antropomórfico Rando, no qual 
TLDs são posicionados em lugares estratégicos para alcançar tal objetivo (36,37). Tsai e col. 
utilizaram-se de TLDs e de phantoms de acrílico (que possuíam massa de 10 a 90 kg, além do 
objeto simulador Rando) para a avaliação da dose efetiva e chegaram à conclusão que os TLDs 
mostram alta sensibilidade e estabilidade nas medidas. Além disso, os resultados desses 
pesquisadores mostraram que o objeto simulador de acrílico em conjunto com as 
recomendações da ICRU‒48 podem fornecer um método confiável para a estimativa de dose 
efetiva e da radiação secundária (38). 
Brunner et al. (39) utilizaram-se de dosímetros opticamente estimulados (OSLs) para 
inseri-los em um phantom antropomórfico da cabeça para submetê-lo a três tomógrafos que 
foram configurados para realizar o mesmo protocolo de exames rotineiros. Os resultados deles 
mostraram que OSLs permitem uma estimativa realística da magnitude da dose em um ponto, 
por exemplo: a dose depositada no cristalino (lente biconvexa presente no olho) durante um 
exame CT da cabeça. 
Em um estudo recente, Jeon et al. (40) utilizaram objetos simuladores geométricos de 
PMMA com diversos raios (12, 16, 20, 24 e 32 cm) para estimar a dose e a qualidade de exames 
de tomografia computadorizada. Esses pesquisadores também puderam concluir que é 
necessário a implantação de protocolos específicos para a área de pediatria do radiodiagnóstico 
com o objetivo de reduzir a dose em crianças. A adaptação da dose ao tamanho do paciente é 
uma recomendação da American College of Radiology (ACR). 
Em clínicas odontológicas existem tomógrafos de feixe cônico, trata-se de um tomógrafo 
com dimensões menores e com menor custo. Esse tipo de tomógrafo é recomendado para se 
obter imagens das regiões de interesse: mandíbulas e arcadas dentárias. Pesquisadores também 
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se propuseram a avaliar a dose depositada por este tipo de tomógrafo. Wu et al. (41) construíram 
um phantom da cabeça de PMMA baseados em imagens tomográficas de um paciente. 
Materiais que são usados para reconstruir dentes e uma mistura de água e gesso foram utilizados 
para simular as regiões ósseas. Os resultados dos exames realizados com o objeto simulador 
construído foram comparados com os do phantom Rando. Essa comparação mostrou que as 
doses obtidas no objeto simulador proposto pelos pesquisadores estão num intervalo aceitável 
com o encontrado no phantom comercialmente aceito. 
Wu et al. conseguiram construir um objeto simulador com o custo de, aproximadamente, 
U$ 500,00 (mais caro que o objeto simulador de dolomita e PMMA que ficou em torno de 
U$ 160,00). O gesso é constituído por óxido de enxofre hidrato. O osso não possui, em sua 
composição, o enxofre. A dolomita usada nesse trabalho é constituída por carbonato de cálcio 
e carbonato de magnésio, dois dos principais constituintes do osso.  
O objeto simulador do Wu et al. foi construído de modo que o posicionamento de TLDs 
fosse possível para que a dose absorvida fosse estimada. A dose absorvida não leva em conta o 
tipo de radiação a que o alvo está sendo submetido, assim como também não leva em 
consideração a radiosensibilidade do tecido irradiado. A metodologia aplicada ao phantom de 
dolomita e resina acrílica estima a dose efetiva, uma grandeza dosimétrica que abrange mais 
informações.  
Outros métodos utilizados são os modelos computacionais, nos quais pacientes são 
simulados por meio de softwares que utilizam a técnica de Monte Carlo (42,43) , a exemplo de 
Samei et al. que determinaram a dose dos órgãos, a dose efetiva e os índices de risco para 
adultos em exames CT (44). Choonsik et al. utilizaram Monte Carlo para estabelecer um banco 
de dados de dose depositadas em órgãos de crianças e adolescentes submetidos a tomografia 
computadorizada (45). A principal vantagem do método de Monte Carlo é a possibilidade de 
simular cenários que são difíceis de se reproduzir na prática, como por exemplo: calcular a dose 
depositada em algum órgão de uma mulher grávida. Shi e Xu (46) utilizaram o código Monte 
Carlo para construir o primeiro modelo tomográfico de uma mulher grávida.  
 
2.7.3 Tendências de pesquisa em tomografia computadorizada  
 
Alguns trabalhos recentes em tomografia computadorizada mostram a preocupação com a 
exposição de crianças a tomografia computadorizada como é o caso, por exemplo, de Mannix 
et al. (47) que em sua pesquisa de cinco anos analisaram o índice de crianças que foram 
examinadas com tomografia computadorizada e elaboraram o que eles chamaram de guia 
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nacional para o uso correto da tomografia. Essa preocupação surge do fato que nos últimos 10 
anos, a utilização de exames de tomografia computadorizada cresceu, aproximadamente, 700% 
mundialmente e vem conquistando a preferência nos setores de emergência (48). 
 Livingston et al. encontraram no Centro de Traumas Pediátricos Canadense uma média de 
exposição por paciente de 13,5 mSv, uma dose 4,5 vezes maior que a radiação de fundo do 
público em geral (49). Livingston et al. também chegaram à conclusão que exames da cabeça 
eram os mais frequentes e os mais prováveis de serem repetidos, resultado também encontrado 
por Hartin et al. (50). 
Santos et al. (51) utilizaram-se de phantoms geométricos Catphan® 600 e phantoms 
antropomórficos CIRS® de crianças de 0, 5 e 10 anos de idade para averiguar a possibilidade 
de otimização em exames de tomografia computadorizada em três centros pediátricos. Com os 
resultados os autores conseguiram estabelecer protocolos específicos para cada categoria de 
idade.  
A tentativa de encontrar materiais mais baratos e desenvolver objetos simuladores 
economicamente mais viáveis não é exclusividade dessa pesquisa. Entretanto, o uso da dolomita 
como material tecido equivalente do osso é a inovação que se busca com essa pesquisa. O 
caráter antropomórfico do objeto simulador também é um critério importante a ser levado em 
consideração, pois, ele torna a geometria de atenuação provocada pelo objeto mais próxima da 
realidade dos exames de tomografia computadorizada. Devido a relevância que a dosimetria 
pediátrica vem adquirindo nos últimos anos, essa pesquisa vai se estender para essa área de 
conhecimento com a confecção de uma família de objetos simuladores da cabeça que usam a 
água como simulador do cérebro e a resina acrílica unida à dolomita como simuladores do osso. 
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3 METODOLOGIA 
 
3.1 Materiais 
 
Os materiais utilizados na confecção do objeto simulador (alginato, polímero de 
metilmetacrilato, silicone e dolomita) assim como sua utilização estão descritos nas próximas 
seções. 
 
3.1.1 Alginato 
 
O alginato é um material com o uso bastante difundido nos consultórios odontológicos. Ele 
é utilizado para se obter o molde da arcada dentária dos pacientes. O alginato ou hidrocolóide 
irreversível teve grande aceitação por ter uma manipulação fácil, diminuir o desconforto 
causado ao paciente no momento da moldagem, além de ser um material de baixo custo de 
fabricação e de revenda (52). 
A composição do alginato, de acordo com o fabricante, consiste em: diatomita, alginato de 
potássio, sulfato de cálcio, óxido de zinco, tetrasódio pirofosfato e fluoreto de sódio. É 
importante salientar que ao se trabalhar com alginato deve-se usar máscaras de proteção, pois 
a inalação do pó é prejudicial à saúde. 
O alginato é classificado com hidrocolóide irreversível: hidrocolóide porque é constituído 
por partículas em um estado gelatinoso na água (hidro), e irreversível porque uma vez que é 
misturado com a água, assume uma consistência parecida com a de uma borracha e este estado 
não pode ser revertido quimicamente e nem por variação na temperatura.  
O hidrocolóide irreversível tem a aparência de um pó branco (Figura 12) e por possuir 
excelente características de moldagem, foi escolhido para este trabalho para que se pudesse 
obter um molde a partir de um crânio humano real. Este material pode ser obtido facilmente em 
lojas especializadas em odontologia; um pacote ‒ neste trabalho foram usados 5 ‒ contendo 
454 g custa entre R$ 20,00 e R$ 30,00 (a depender do fabricante). 
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Figura 12 ‒ Alginato ou hidrocolóide irreversível (pó branco). 
 
Fonte: acervo do autor. 
 
Para se fazer uma moldagem com o alginato é necessário misturá-lo com água. Quando 
essas duas substâncias entram em contato, o alginato começa a absorver a água e a mudar a sua 
consistência rapidamente (Figura 13). A cor rósea é um indicativo que a reação está ocorrendo. 
Após 1 minuto, aproximadamente, o alginato volta a apresentar uma coloração esbranquiçada 
(término da reação) e neste estágio já não é mais possível fazer a moldagem da peça anatômica, 
portanto, o crânio deve ser inserido enquanto a coloração ainda for rosa.  
 
Figura 13 ‒ Alginato misturado com água. 
 
Após alguns segundos a mistura perde a cor rósea e volta a ser branca. Fonte: Acervo do autor.  
 
A reação é rápida, essa característica é desejada quando se tem por objetivo obter o molde 
da arcada dentária de um paciente. Entretanto, quando se pensa no foco principal deste trabalho, 
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que é a obtenção de um molde de um crânio inteiro, a velocidade que o alginato se torna uma 
espécie de borracha, acaba se tornando uma dificuldade que deve ser contornada. Uma maneira 
de facilitar a obtenção do molde é usar água a baixas temperaturas, uma vez que esta medida 
diminui a velocidade da reação (53). Também é recomendável a utilização de algum método 
que torne o processo de mistura entre a água e o alginato eficiente e rápido, de modo que todo 
o alginato utilizado entre em contato com a água. Deve-se atentar também para que bolhas de 
ar não fiquem presas na mistura, pois elas podem comprometer a homogeneização do alginato.  
Algumas desvantagens do alginato estão relacionadas com o armazenamento e 
conservação do molde após a utilização, pois este material permite a evaporação da água de sua 
estrutura. Como consequência disto, o molde sofrerá uma contração, perdendo as características 
do objeto moldado. Se for armazenado em água, o molde absorverá água e se expandirá. Estes 
fenômenos são os responsáveis pela pouca estabilidade do alginato (54). Para este trabalho, 
essas características não foram consideradas, uma vez que não se buscou o armazenamento do 
molde após a confecção do objeto simulador. Entretanto, é possível engessar o molde e torná-
lo mais durável.  
 
3.1.2 Monômero e polímero de metilmetacrilato 
 
Polímeros são macromoléculas formadas pela repetição de unidades químicas menores 
chamadas de monômeros. Os polímeros são obtidos por meio da polimerização, que pode 
ocorrer de diversas formas. O processo de adição se dá por meio de radicais livres, onde os 
monômeros são adicionados à molécula para aumentar o seu tamanho. Considerando-se o 
processo de polimerização por condensação, a reação difere da adição pela formação de 
subprodutos (geralmente é H2O) (55). A reação dos materiais descritos nessa seção é a de 
adição. 
O polímero de metilmetacrilato (PMMA) é sintético, ou seja, é obtido artificialmente. A 
aparência desses materiais é a de um pó ou líquido (Figura 14). O PMMA é autopolimerizante, 
isto quer dizer que para assumir a forma sólida basta adicionar o pó ao líquido. Transcorridos 
10 minutos após a mistura dos reagentes, a consistência sólida e resistente se torna evidente. A 
reação de endurecimento do PMMA é exotérmica (libera calor) e exige cautela no manuseio 
dos materiais, tendo em vista que pode causar queimaduras caso ocorra o contato prolongado 
com a pele. Além dos polímeros autopolimerizantes, existem os termicamente polimerizados, 
que requerem a exposição ao calor para atingirem o resultado desejado (estado sólido). 
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O líquido é incolor, transparente e apresenta como principal constituinte o metacrilato de 
metila (MMA). A união dos dois materiais inicia a transformação das moléculas de MMA em 
macromoléculas (53). O líquido dissolve o pó, transformando-o em uma massa plástica. É essa 
massa plástica que foi inserida no molde obtido a partir do alginato para que se pudesse 
confeccionar os objetos simuladores. 
 
Figura 14 ‒ Resina acrílica 
 
À esquerda recipiente com resina acrílica em pó branco, à direita líquido acrílico incolor em frasco 
âmbar. Fonte: http://www.classico.com.br. 
  
A proporção da mistura dos materiais deve ser seguida para que o resultado desejado seja 
alcançado de maneira satisfatória. Os fabricantes sugerem uma relação pó/líquido de 3:1 em 
volume, o que corresponde a três partes de pó para uma parte de líquido.  
Os preços destes materiais podem variar de acordo com o fabricante. Um frasco contendo 
250 mL de líquido acrílico varia em torno de R$ 20,00 a R$ 30,00 (neste trabalho foram 
comprados 1000 mL). Um recipiente contendo 440 g de pó de acrílico varia entre R$ 50,00 a 
R$ 60,00 (neste trabalho foram usados 880 g). 
Além do cuidado mencionado anteriormente quanto à liberação de calor, os fabricantes 
destes materiais alertam para que, apesar da baixa toxidade do líquido acrílico, a manipulação 
seja em ambientes ventilados, tendo em vista a alta volatilidade do mesmo. 
 
3.1.3 Silicone de Condensação 
 
O silicone de condensação (Figura 15), assim como a resina acrílica, também tem o uso 
bastante difundido entre protéticos dentários e odontólogos, o que implica que ele também pode 
ser encontrado facilmente em lojas especializadas em servir materiais para esses profissionais. 
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De acordo com o fabricante (Coltene), o silicone de condensação apresenta em sua 
constituição éster de estanho, óleo mineral e elastômero (polímero elástico) de silicone. Para 
que este material passe a moldar algo, deve-se misturá-lo com um catalisador: polisiloxano. 
 
Figura 15 ‒ Silicone de condensação (massa branca) e catalisador (pasta verde). 
 
Fonte: acervo do autor. 
 
O próprio fabricante aconselha manipular o silicone e o catalisador sem usar luvas, uma 
vez que elas contêm enxofre, o qual atrapalha a reação. Para se utilizar o silicone de 
condensação da maneira adequada, deve-se manipular as substâncias (misturando-as) até que 
uma cor uniforme seja atingida (Figura 16). 
 
Figura 16 ‒ Silicone de condensação pronto para o uso. 
 
Fonte: acervo do autor. 
 
 No caso específico deste trabalho, o silicone foi usado para isolar as partes frágeis do 
crânio, além de tampar os forames ‒ orifícios ou passagens naturais encontradas em estruturas 
ósseas ‒ presentes nesta estrutura anatômica. Mais detalhes deste processo se encontram no 
próximo capítulo: Resultados e Discussões. 
 Quanto ao preço, um conjunto do material com o silicone e o catalisador custa por volta 
de R$ 100,00 a R$ 120,00. 
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3.1.4 Dolomita  
 
Alguns materiais foram considerados, juntamente com a dolomita, para servirem como 
simulador do osso no phantom. A busca resumia-se em, basicamente, encontrar um material 
que fosse rico em cálcio e magnésio, principais constituintes do osso. Então, cogitou-se a 
hipótese de estudar pó de casca ovo, entretanto, as características dos ovos variam de acordo 
com a alimentação, idade, tamanho e estado sanitário das aves (56). Tantas variáveis tornam 
difícil a reprodutibilidade do material.  
Outro material cogitado foi um fertilizante chamado de farinha de osso. Este material é 
produzido a partir da moagem de ossos, e, por isso, contém cálcio. O fertilizante em questão 
possui vários objetivos, como, por exemplo, evitar a acidez do solo e fósforo e desenvolver 
caules, raízes e sementes (informações do fabricante). Entretanto, apesar de ser feito de ossos, 
possui impurezas quando se trata de encontrar um substituto para o osso humano. Além disso, 
este material possui grãos muito maiores quando comparado com a resina acrílica, o que 
dificultaria a manipulação quando fossem misturados, comprometendo a qualidade da 
geometria do futuro objeto simulador (Figura 17). 
 
Figura 17 ‒ Farinha de ossos 
 
Grãos grandes em relação à resina acrílica comprometeriam a manipulação do substituto do osso. 
Fonte: acervo do autor. 
 
O material escolhido para ser o substituto do osso foi a dolomita, que é proveniente do 
dolomito, uma rocha sedimentar que se forma por meio do depósito de outras rochas em áreas 
deprimidas (57). A dolomita (CaCO3•MgCO3) é um mineral de carbonato de cálcio e magnésio 
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e possui uma textura próxima à da resina acrílica, o que facilita a manipulação quando estes 
materiais são misturados. Este mineral foi nomeado em homenagem ao mineralogista e geólogo 
francês Deodat de Dolomieu (1750 – 1801) (58). A dolomita é usada principalmente na 
construção civil como um substituto para as pedras calcárias (59). Além deste uso, pode ser 
usada na fabricação de vidros e também como rochas ornamentais. A dolomita também pode 
ser utilizada como suplemento alimentar. Pessoas que são diagnosticadas com osteoporose 
ingerem dolomita para suprir a deficiência de cálcio de sua alimentação. A dolomita utilizada 
com esta última finalidade foi a estudada nesse trabalho para se averiguar a possibilidade dela 
ser um substituto para o osso. 
Com o objetivo de preparar as amostras para o experimento foram preparadas as 
proporções em massa dos reagentes dadas pela Tabela 2.  
 
Tabela 2 ‒ Proporção das amostras preparadas para análise dos coeficientes de atenuação mássicos. 
Proporção Dolomita [g]a Resina [g]a 
1:1 10,0 10,0 
1:2 5,0 10,0 
1:3 3,3 10,0 
1:4 2,5 10,0 
Resina pura - - 
 a =  incerteza de ± 0,1 g. 
Fonte: Acervo do autor. 
 
Foi determinado que a massa de dolomita fosse menor à medida que a proporção fosse 
diminuindo, porque quanto mais dolomita na mistura, mais longa se torna a reação, podendo 
até triplicar o tempo necessário para o endurecimento do material. A resina pura é considerada, 
no contexto desse trabalho, como sendo a resina acrílica sem a presença da dolomita. A 
combinação das duas substâncias, resina e dolomita, produz um material adequado: a resina é 
maleável e toma a forma do molde em que for aplicada; a dolomita, por sua vez, simula o osso, 
tornando o objeto simulador funcional. 
Outra característica da dolomita que deve ser ressaltada é o seu baixo custo. Um 
quilograma desse mineral em sua forma de suplemento alimentar pode ser obtido em lojas 
especializadas por volta de R$ 40,00 a R$ 60,00, esse fato contribui com a escolha de um 
substituto para o osso de baixo custo, principalmente quando comparado com os seus 
concorrentes importados. A Figura 18 mostra a aparência da dolomita em pó usada como 
suplemento alimentar. 
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Figura 18 ‒ Dolomita em pó. 
 
Fonte: Acervo do autor. 
 
3.2 Experimento para avaliar o coeficiente de atenuação linear 
 
Para avaliar a composição das amostras, foi empregada a técnica de espectrometria em 
fluorescência de raios X. O equipamento utilizado, que está disponível na Universidade Federal 
de Sergipe (UFS), foi um Bruker S4 Pioneer®. Pastilhas em diferentes proporções de dolomita 
e resina acrílica foram preparadas para se obter os seus elementos constituintes. Essa 
composição se torna necessária para calcular os coeficientes de atenuação linear teóricos das 
amostras. Sabendo a porcentagem dos elementos químicos que formam a substância é possível 
prever o seu perfil de atenuação e compará-lo com o resultado de atenuação experimental. 
Os coeficientes de atenuação linear experimentais foram determinados pela medida de 
raios X polienergéticos transmitidos após a interação com amostras de espessura conhecida. 
Um tubo de raios X com um ânodo de tungstênio estacionário foi utilizado como fonte. O tubo 
de raios X foi acoplado a um gerador de alta voltagem (modelo PW3830 4kW, Philips 
PANalytical) que operou a 60 kV e 10 mA. Este aparelho foi disponibilizado pela Universidade 
de São Paulo. 
 O feixe incidente foi colimado por um sistema composto por tubos de bronze e 
colimadores de chumbo. A distância do ponto focal e a superfície do detector foi de 320 cm. 
Os coeficientes de atenuação linear experimentais podem ser calculados a partir dos dados 
obtidos com a seguinte relação: 
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onde I0(E) representa o número de contagens em relação à energia de distribuição (sem a 
amostra), It(E) representa o número de contagens da distribuição atenuada da amostra, t é a 
espessura da amostra e µar(E) é o coeficiente de atenuação linear do ar.  
Os dados foram obtidos em intervalos de tempo de 3600 a 4400 segundos com o objetivo 
de se obter suficientes dados estatísticos para que a incerteza da intensidade detectada fosse 
menor que 2%. 
Os valores experimentais foram comparados com valores teóricos do tecido ósseo, para 
que fosse determinado dentre as amostras, aquele material que fosse mais adequado quanto a 
simulação. No caso específico desse trabalho, o coeficiente mássico de atenuação total (µ/ρ) do 
osso foi calculado a partir da regra da mistura: 
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onde wi é a porcentagem do i-ésimo elemento constituinte de uma molécula e (µ/ρ)i são os 
valores respectivos de coeficientes de atenuação mássico. A unidade do coeficiente de 
atenuação mássico é cm²/g.  A composição e a densidade do osso foram retiradas do relatório 
44 da ICRU (60), enquanto que o coeficiente de atenuação ósseo foi obtido por meio do banco 
de dados do XCOM – software gratuito que calcula os valores dos coeficientes de atenuação 
teóricos, uma vez que seja disponibilizada a composição da amostra (61). 
 
3.3 Medições no tomógrafo 
 
O tomógrafo utilizado nessa pesquisa (Figura 19) foi um Toshiba Aquillion® 64 TSX – 101 
A/E. Ele está disponível no Hospital Universitário (HU) da Universidade Federal de Sergipe 
(UFS).  
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Figura 19 ‒ Tomógrafo do Hospital Universitário da Universidade Federal de Sergipe. 
 
Toshiba Aquillion® 64 TSX ‒ 101 A/E. Fonte: Acervo do autor. 
 
Aquillion® permite a obtenção de 4 cortes numa rotação. Com ele, o tempo para completar 
uma rotação é de 0,5 s, a aquisição de imagens pode chegar a 8 cortes por segundo. Com o 
sistema selecionável de espessura de corte, é possível realizar exames com a espessura de corte 
mínima de 0,5 mm e a máxima de 10 mm, a depender do tipo de estudo clínico. 
Para se realizar as medidas no tomógrafo, o objeto simulador confeccionado deve ser 
preenchido com água com o intuito de simular a atenuação do feixe produzida pelo cérebro 
humano (62). No final deste processo, é importante que o phantom não contenha bolhas de ar, 
uma vez que elas podem interferir nos resultados dosimétricos, tendo em vista que o padrão de 
atenuação do ar é diferente do da água. 
Certificando-se que o objeto simulador não contém ar, é necessário posicioná-lo no centro 
do gantry (Figura 20). O suporte central do phantom foi centralizado de modo que a câmara de 
ionização fosse irradiada com a maior intensidade do feixe e de forma radialmente simétrica. 
Para facilitar o posicionamento correto, foram utilizados feixes de luz (lasers) provenientes do 
próprio tomógrafo.  
A centralização foi feita tanto no sentido longitudinal como no latitudinal. Uma vez 
centralizado, foi realizado um escanograma ou scout de modo a assegurar o posicionamento 
correto do objeto simulador. Na imagem obtida por este procedimento, é possível centralizar o 
phantom, com a ajuda de uma ferramenta do programa, tornando a posição mais precisa. 
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Figura 20 ‒ Objeto simulador de dolomita e resina acrílica posicionado no tomógrafo. 
 
Fonte: Acervo do autor. 
 
Para comparar as medidas feitas no objeto simulador dessa pesquisa, também foi irradiado 
um phantom geométrico de acrílico (PMMA). Esse phantom (Figura 21) também é conhecido 
como phantom CTDI, é amplamente aceito pela comunidade científica (13) e por isso serviu 
como parâmetro para esta pesquisa. 
 
Figura 21 ‒ Phantom de acrílico. 
 
Fonte: Acervo do autor. 
 
O objeto simulador geométrico possui (15,7 ± 0,1) cm de altura e (15,0 ± 0,1) cm de 
diâmetro. O centro respectivo de cada um dos suportes periféricos se encontra a uma distância 
de (1,0 ± 0,1) cm da borda.  
Com o objeto simulador posicionado no centro do tomógrafo, foi inserido no suporte 
central a câmara de ionização. O detector usado neste estudo foi um do modelo da Radcal da 
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série 10X6-3CT. Esta câmara possui um comprimento de 10 cm, um volume ativo de 3 cm3, 
paredes ar-equivalentes, capa exterior de poliacetato e um cabo de baixo ruído eletrônico com 
1,5 m. Ela pode medir uma dose mínima de 200 nGy e uma dose máxima de 1 kGy. 
Os parâmetros apresentados na Tabela 3 foram inseridos no tomógrafo. Cinco exposições 
foram realizadas em cada um dos suportes do objeto simulador. 
 
Tabela 3 ‒ Parâmetros inseridos no tomógrafo para realização das medidas dosimétricas. 
  Parâmetros 
Tensão de pico [kV] 120 
Corrente no tubo [mA] 200 
Tempo de escaneamento [s]  1 
Espessura de corte [mm] 4 
Deslocamento da mesa [mm] 0 
Fonte: Acervo do autor. 
 
Com os resultados obtidos pela câmara de ionização, foram calculadas as grandezas 
dosimétricas da tomografia computadorizada discutidas em seções anteriores. A discussão 
detalhada e a exposição dos resultados estão na próxima seção. 
53 
 
 
4 RESULTADOS E DISCUSSÕES 
 
Os resultados dos coeficientes de atenuação mássico entre o acrílico sem dolomita (PMMA 
puro) e as misturas feitas com dolomita em diferentes proporções, quando comparados com a 
referência (osso), determinaram a construção do objeto simulador com a proporção 1:1 entre a 
dolomita e a resina. O processo de confecção do phantom levando-se em conta tais informações 
está descrito nas próximas seções. 
 
4.1 Definição da proporção entre dolomita e resina acrílica 
 
Com o objetivo de obter os coeficientes de atenuação teóricos da mistura de PMMA com 
a dolomita, as amostras foram submetidas a uma fluorescência de raios X, entretanto, esta 
técnica não detecta elementos com Z<13 (63). A Tabela 4 indica os óxidos presentes e em quais 
porcentagens que a dolomita na proporção 1:1 com a resina PMMA é composta. Ao somar 
todos os valores de porcentagem da Tabela 4 percebemos que somente 34,22% da composição 
da amostra é originada de óxidos. A literatura (64) a indica que a dolomita é formada por, 
principalmente, CaCO3 e MgCO3 (carbonato de cálcio e carbonato de magnésio) que podem 
ser escritos como: CaO + CO2 e MgO + CO2. 
A fluorescência de raios X detectou CaO e MgO, entretanto, o equipamento não registrou 
o dióxido de carbono (CO2). Para completar a composição da dolomita e a molécula do 
carbonato, assumiu-se que 65,78% da composição da dolomita é CO2. É importante ressaltar 
que o CO2 não está presente na dolomita em sua forma gasosa, a estimativa de CO2 vem 
completar a fórmula química dos carbonatos que são esperados na composição do material em 
estudo. 
A literatura indica que a dolomita é composta, aproximadamente, por 30% de CaO, 20% 
de MgO e 50% de CO2 (65). As porcentagens encontradas na Tabela 4 de MgO e CO2 variam, 
aproximadamente, 15% dos valores da literatura. Essa diferença pode ser devida à formação do 
minério do qual a dolomita é extraída, uma vez que variações na composição de minérios brutos 
são esperadas. É aceito que a dolomita pode ser formada em vários ambientes, tendo em vista 
que este tipo de minério já foi encontrado em infralitorais (zonas próximas do litoral que se 
encontram permanente abaixo do nível do mar), em estuários hipersalinos (volume de água 
semifechado que possui uma conexão com o mar) e em regiões onde encontra-se rochas 
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sedimentares (66). A composição da dolomita pode variar a depender de onde se faça a sua 
extração. 
Além disso, a dolomita usada nesse estudo é utilizada como suplemento alimentar. Esse 
tipo de dolomita passa por processos com a finalidade de eliminar contaminantes biológicos e 
químicos, como os metais pesados, processo que altera a sua composição elementar.  
 
Tabela 4 ‒ Composição dos óxidos da dolomita na proporção 1:1 com a resina PMMA. 
Óxido Porcentagem da composiçãoa  
CO2 65,78% 
CaO 24,73% 
MgO 7,02% 
SiO2 1,79% 
Na2O 0,28% 
SO3 0,21% 
Al2O3 0,11% 
P2O5 0,05% 
Fe2O3 0,02% 
CuO 0,01% 
a = incerteza de ±10%. Fonte: Acervo do autor. 
 
A Tabela 5 mostra a composição elementar das amostras. 
 
Tabela 5 ‒ Principais elementos da composição das amostras obtidos por meio da análise da 
fluorescência de raios X. 
 Materiala 
Elemento 
Osso 
(ICRU-44) 
Dolomita Dolomita e resina 
(proporção 1:1) 
PMMA 
 (ICRU-44) 
O 43,5% 23,8% 11,1% 32,0% 
Ca 22,5% 19,9% 17,7% - 
Mg 10,3% 16,5% 4,2% - 
Si - 4,0% 0,8% - 
Na 0,1% 0,3% 0,2% - 
Al - 0,2% 0,06% - 
C 15,5% 9,6% 17,9% 60,0% 
H 3,4% - - 8,0% 
 a = incerteza de ±10%. Fonte: Acervo do autor. 
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A composição elementar apresentada na Tabela 5 não leva em consideração os 65,78% de 
CO2, mas somente os elementos que a fluorescência de raios X conseguiu detectar. Ainda assim, 
é importante apresentar os elementos individuais para facilitar a comparação entre a referência 
(osso da ICRU-44) e os materiais estudados nessa pesquisa. 
Com as informações provenientes da Tabela 4 e utilizando o software XCOM foi 
construído o gráfico da Figura 22 que mostra os valores teóricos dos coeficientes de atenuação 
linear mássicos da dolomita, da dolomita com resina na proporção 1:1 e da resina PMMA pura 
em comparação com o osso da ICRU-44. 
 
Figura 22 ‒ Valores teóricos para os coeficientes de atenuação linear mássicos. 
 
Valores teóricos para os coeficientes de atenuação linear mássicos da dolomita, da dolomita com 
resina na proporção 1:1 e resina PMMA pura. A incerteza dos valores é de 5%. Fonte: Acervo do 
autor. 
 
O XCOM se utiliza das equações 25 e 26, da composição elementar da amostra, além do 
conceito de seção de choque (área que mede a probabilidade de ocorrência de interações entre 
partículas de um feixe com a matéria) para gerar perfis de atenuação como o da Figura 22. 
Pode-se gerar perfis de atenuação para qualquer substância com o XCOM, desde que se conheça 
a sua composição elementar (67).  
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De acordo com a Figura 22, a dolomita sem a resina mostrou a melhor concordância com 
os valores teóricos do osso da ICRU-44. O valor médio do coeficiente de atenuação da 
referência (osso) é de (3,00 ± 0,15) cm²/g, o da dolomita com a resina acrílica (1:1) é de 
(2,32 ± 0,12) cm²/g, o da dolomita sem a resina acrílica foi de (2,83 ± 0,14) cm²/g e o da resina 
PMMA pura foi de (0,48 ± 0,02) cm²/g. Com essas respectivas médias, percebe-se que a resina 
PMMA pura atenua o feixe incidente 84,9% menos que o osso da ICRU-44, isto implica que, 
na resina acrílica, mais fótons penetram o material e não interagem com os átomos do alvo 
quando comparado com o osso da ICRU-44.  Por sua vez, a dolomita com a resina acrílica (1:1) 
atenua 22,6% menos que a referência e a dolomita pura atenua, somente, 5,6% menos que o 
osso da ICRU-44. 
Baseado nas diferenças percentuais expostas no parágrafo anterior, o ideal seria construir 
um phantom somente com dolomita, uma vez que seu perfil de atenuação é o que mais se 
aproxima do osso da ICRU-44, entretanto, o problema é que a dolomita não possui as 
características necessárias para ser moldada em um objeto simulador antropomórfico. A mistura 
de dolomita e resina na proporção 1:1 também mostrou uma boa concordância (22,6% de 
diferença em relação ao osso da ICRU-44) e possui a vantagem de poder ser moldada (por 
conter a resina PMMA) e atenuar o feixe de raios X de maneira semelhante ao osso humano 
(por conter dolomita).  
Alguns ossos humanos são formados da mistura de tecido ósseo esponjoso e tecido ósseo 
compacto. O tecido esponjoso é encontrado, geralmente, nas extremidades de ossos longos 
como o fêmur e em ossos planos como os do crânio, os quais são compostos por duas camadas 
finas de osso compacto e uma quantidade variável de osso esponjoso (68). Devido às 
dificuldades no processo de confecção do objeto simulador, somente o tecido compacto é 
simulado. 
A Figura 23 mostra os valores experimentais dos coeficientes de atenuação mássicos (μ/) 
para alguns dos materiais estudados neste trabalho, junto com os valores teóricos da referência 
(osso) em função da energia do fóton de 8 a 60 keV. A energia média dos fótons emitidos por 
um exame que tem como tensão no tubo 120 kV é de, aproximadamente, 40 keV. A energia 
máxima de um fóton nesse mesmo exame seria de 120 keV.    
No geral, como esperado, o coeficiente de atenuação mássico diminui com o aumento da 
energia do fóton, uma vez que os fótons ganham um maior poder de penetração. O valor médio 
para os coeficientes de atenuação do gráfico experimental é de (3,49 ± 0,07) cm²/g para a 
referência osso ICRU-44, de (1,42 ± 0,03) cm²/g para a dolomita e resina na proporção 1:1 e de 
de (0,53 ± 0,01) cm²/g para a resina acrílica pura. Com essas respectivas médias dos coeficientes 
57 
 
 
obtidos por meio do experimento, percebe-se que a resina acrílica atenua o feixe incidente 
84,8% menos que o osso da ICRU-44, por sua vez, a amostra de dolomita e a resina na 
proporção 1:1 atenua 59,3% menos. 
A diferença percentual entre as médias dos coeficientes de atenuação teóricos e os 
coeficientes de atenuação experimentais para o osso da ICRU-44 foi de 14,0%, para a dolomita 
e resina acrílica na proporção 1:1 foi de 38,8% e para a resina PMMA pura foi de 9,4%. Os 
valores da referência e do PMMA puro diferem menos de 15% entre o esperado teórico e obtido 
experimentalmente. Entretanto, a dolomita mais a resina acrílica diferem mais que duas vezes 
esse valor, isso pode ser explicado pela estimativa que se fez na composição da dolomita, uma 
vez que a fluorescência de raios X não conseguiu identificar a sua composição integralmente.  
Como é mostrado na Figura 23, em todo o intervalo analisado, os valores da mistura entre 
dolomita e resina acrílica na proporção 1:1 apresentam a melhor concordância (59,3%) com os 
da referência utilizada, enquanto que os resultados da resina acrílica pura (sem dolomita) são 
os que possuem a maior discrepância (84,8%) entre a referência (osso ICRU-44). 
 
Figura 23 ‒ Valores experimentais para os coeficientes de atenuação mássicos. 
 
Comparação entre os coeficientes de atenuação mássicos das proporções 1:1, 1:3 entre dolomita e 
resina, assim como o acrílico (PMMA) puro com os valores teóricos do osso. A incerteza dos valores é 
menor que 2%. Fonte: Acervo do autor. 
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Essas diferenças podem ser explicadas pelo menor número atômico efetivo do PMMA 
(C5H8O2) quando comparado ao da mistura feita com a dolomita e a resina acrílica na proporção 
1:1. 
Com esses resultados e analisando as propriedades de atenuação obtidas nesse 
experimento, confeccionou-se o objeto simulador na proporção 1:1 entre a dolomita e a resina 
acrílica, pois tal mistura se mostrou a mais apta, de acordo com a metodologia usada neste 
trabalho, para atuar como substituto do osso humano quando submetido a um exame de 
tomografia computadorizada. O processo de confecção do phantom, que levou em consideração 
as informações colhidas nos experimentos anteriores, está descrito na próxima seção. 
  
4.2 Obtenção do phantom antropomórfico 
 
4.2.1 Crânio 
 
Com o intuito de conceder o máximo possível de verossimilhança ao phantom, foi utilizado 
um crânio real como base para o molde. Com este modelo, foi possível assegurar todas as 
proporções e geometria de um crânio humano. 
A peça anatômica que foi usada neste projeto foi cedida pelo Departamento de Morfologia 
(DMO) da Universidade Federal de Sergipe (UFS). Para selecionar o crânio, alguns critérios 
foram levados em conta: estado de conservação, disponibilidade e suas medidas anatômicas. 
Como as peças são destinadas para serem utilizadas na disciplina Anatomia Humana, são raras 
as que se encontram em perfeito estado. A maioria está mal conservada e possui danos, tais 
como ossos quebrados e estruturas anatômicas desgastadas. Algumas outras são cortadas para 
que se possa facilitar a visualização do conteúdo anatômico interno. Portanto, haviam poucos 
crânios que estavam com a estrutura óssea intacta. A Figura 24 é a foto do crânio de um homem 
adulto caucasiano. 
Para a escolha do crânio real, foi usado o relatório 48 da Comissão Internacional em 
Unidades e Medidas da Radioproteção (ICRU-48), no qual estão explicitadas medidas 
anatômicas e a média dos tamanhos dos crânios europeus, africanos, asiáticos e indo-
mediterrâneos (Tabela 6), além da diferenciação das médias quanto ao gênero em todos os 
grupos (69). 
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Figura 24 ‒ Crânio de um homem caucasiano. 
 
Peça anatômica cedida pelo Departamento de Morfologia para a confecção do phantom em resina 
acrílica e dolomita. Fonte: Acervo do autor. 
 
Tabela 6 ‒ Medidas dos crânios adultos para os grupos étnicos. 
Diâmetro [cm] 
 GODa MCDb MFDc BYDd 
Grupo H M H M H M H M 
Africano 18,2 17,5 13,4 13,0 11,4 11,0 13,0 12,3 
Asiático 18,2 17,3 14,2 13,8 11,8 11,4 14,0 13,0 
Europeu 18,5 17,6 14,4 13,8 12,1 11,6 13,4 12,5 
Indo-mediterrâneo 18,5 17,6 13,9 13,6 11,5 11,1 12,9 12,0 
a) GOD- diâmetro occipital; comprimento máximo no plano sagital médio 
b) MCD- diâmetro cranial máximo perpendicular ao plano sagital médio 
c) MFD- diâmetro frontal máximo na sutura coronal 
d) BYD- diâmetro bizigomático 
H = homem 
M = mulher 
Fonte: Tabela adaptada da ICRU-48 (69). 
 
Uma ilustração que identifica as medidas apresentadas na Tabela 6 está apresentada na 
Figura 25. 
As referências anatômicas da Figura 25 serviram de guia para a medição e, consequentemente, 
para a seleção do crânio para o grupo étnico europeu. As medidas foram realizadas com um 
paquímetro e a incerteza associada a essa medida foi de ± 0,1 cm para todos os casos em que 
este instrumento foi utilizado. 
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Figura 25 ‒ Referências anatômicas. 
 
Fonte: Imagem retirada da ICRU-48 (69). 
 
Os resultados das medidas anatômicas do crânio que mais se aproximaram dos valores da 
referência (Tabela 6) estão expostos na tabela a seguir. 
 
Tabela 7 ‒ Medidas em centímetros do crânio modelo, de acordo com as determinações da ICRU-48. 
Medidas em centímetros do crânio1 
GODa MCDb MFDc  BYDd   
17,2 14,4 12,7 12,9  
a) GOD- diâmetro occipital; comprimento máximo no plano sagital médio 
b) MCD- diâmetro cranial máximo perpendicular ao plano sagital médio 
c) MFD- diâmetro frontal máximo na sutura coronal 
d) BYD- diâmetro bizigomático 
1) Incerteza = ± 0,1 cm 
Fonte: Acervo do autor. 
  
A situação ideal seria encontrar um crânio com as medidas exatas da ICRU-48 para o grupo 
étnico europeu, uma condição difícil de ser alcançada, principalmente na população brasileira 
que sofreu miscigenação no decorrer dos séculos. Entretanto, as medidas realizadas no crânio 
modelo mostram que apesar das diversidades anatômicas existentes em indivíduos pertencentes 
ao mesmo grupo étnico, o crânio escolhido apresentou pouca variação da média europeia. As 
diferenças de cada referência anatômica e a média da diferença percentual estão na Tabela 8. 
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Tabela 8 ‒ Diferenças percentuais entre referência (ICRU) e crânio cedido pelo DMO. 
Comparação do modelo com a referência (europeu) 
 GOD MCD MFD BYD 
Referência 18,5 14,4 12,1 13,4 
Modelo 17,2 14,4 12,7 12,9 
DPa 7,6% 0,0% 4,6% 3,6% 
MDPb 4,0% 
a) Diferença percentual (maior valor/ menor valor) 
b) Média da diferença percentual 
Fonte: Acervo do autor. 
 
A média da diferença percentual (MDP) é de 4%, o que foi considerado adequado para a 
utilização deste crânio como modelo para a confecção do objeto simulador em resina e 
dolomita. 
Com o crânio modelo definido, foi necessário obter um molde com o alginato, para isso, 
foi necessário contornar um problema: a presença de vários orifícios (forames (70)) nos quais 
o alginato pode se infiltrar durante a obtenção do molde (Figura 26). Essa infiltração cria regiões 
de contenção, as quais dificultam a remoção da peça anatômica do molde. 
 
Figura 26 ‒ Base do crânio. 
 
Estruturas que precisam ser protegidas e isoladas com o alginato. Fonte: Acervo do autor. 
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 Esta inconveniência foi contornada com o silicone de condensação (seção 3.1.3). Além 
de isolar o crânio em relação ao escoamento do alginato para os orifícios da peça anatômica, o 
mesmo criou uma proteção para as regiões frágeis da base craniana (Figura 27). Após a 
manipulação e a uniformização da cor do silicone de condensação, o mesmo foi aderido ao 
crânio. Então, sem a possibilidade do alginato escorrer por entre os orifícios, o molde foi obtido. 
 
Figura 27 ‒ Crânio com silicone de condensação. 
 
O silicone de condensação protege as estruturas ósseas frágeis e isola o crânio do alginato. 
Fonte: Acervo do autor. 
 
Com o crânio preparado para a obtenção do molde, foi iniciado o processo de manipulação 
do alginato. Foram utilizados dois pacotes de alginato, cada um contém 454 g do produto, 
totalizando 908 g para a obtenção da parte inferior do molde, uma vez que foi feito uma metade 
por vez. Quando o alginato é misturado com a água tem-se, aproximadamente, um minuto até 
que a massa passe para uma consistência pastosa. Dentre este minuto, o sistema muda 
lentamente para uma coloração rósea (Figura 13). Antes de perder este aspecto, deve-se inserir 
o crânio para que o alginato se modele a ele (Figura 28). 
Assim que o alginato toma a forma do objeto, o crânio pode ser removido e pode-se avaliar 
a qualidade do molde, se a mesma for satisfatória, o crânio deve ser inserido novamente no 
molde para que se possa moldar a parte superior. A parte superior exigiu 1362 g de alginato 
(três pacotes). A maior quantidade de material exigida para a parte superior se deve ao fato que 
ainda é necessário moldar aquilo que a primeira moldagem não foi capaz de moldar. 
Recomenda-se preencher completamente o recipiente que vai moldar a parte superior e despejar 
a pasta rosa no sistema alginato-crânio inferior. 
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Figura 28 ‒ Crânio inserido no alginato para a obtenção do molde. 
 
Fonte: Acervo do autor.  
 
Após a moldagem superior, foram obtidos dois moldes, cada um representando uma metade 
do crânio. Foi, então, iniciado o trabalho com a resina acrílica e com a dolomita. 
Para se obter o objeto simulador propriamente dito, é necessário usar óculos de proteção e 
trabalhar em um local ventilado (capela de exaustão) devido a manipulação da resina acrílica. 
Para produção de um material na proporção escolhida (1:1) para simular melhor o osso, 500 g 
de dolomita e 500 g de resina acrílica foram medidas e depois misturadas. Recomenda-se a 
utilização de um recipiente de vidro quando se adiciona a resina líquida, porque a resina 
dissolvida pode contaminar outros recipientes permanentemente. 
Adicionando a resina líquida na mistura, percebe-se que ela vai tomando uma consistência 
pastosa e é nesse momento que se deve despejar o material dentro do molde. Como a gravidade 
tende a depositar a massa líquida nas partes mais baixas do molde, mais material fica 
concentrado nestas regiões, sendo removido quase que completamente das partes superiores do 
molde. A manipulação do material pode ser feita com a umidificação da luva com o líquido 
acrílico, uma vez que a luva seca faz com que a mistura pastosa fique aderida ao látex. Com as 
pontas das luvas úmidas com o líquido acrílico é possível espalhar o material das zonas onde 
há excesso e espalhá-lo para onde há escassez. Após, aproximadamente, 10 minutos o material 
está complemente sólido dentro do molde e o acrílico das bordas cessará de escoar. É importante 
ressaltar que essa reação é exotérmica e pode causar queimaduras se enquanto o material está 
endurecendo houver um contato prolongado com a pele. 
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Um excelente indício que a reação acabou e que uma metade do objeto simulador pode ser 
retirada do molde é quando a mistura sólida atinge a temperatura ambiente (Figura 29). O 
alginato não adere ao material, fazendo com que o processo de remoção seja fácil. O processo 
de obtenção da outra metade se dá da mesma maneira que o da primeira. 
 
Figura 29 ‒ Uma das metades ocas do objeto simulador pronta para a remoção do molde. 
 
Fonte: Acervo do autor.        
 Quando as duas metades estiverem prontas, elas não se encaixarão perfeitamente, 
produzindo um vão entre si. Este problema ocorre devido às imperfeições nos moldes de 
alginato ou na própria manipulação da mistura de resina acrílica com dolomita, entretanto, ele 
pode ser solucionado com uma manipulação de material excedente na proporção 1:1. A 
quantidade necessária dependerá do vão que se deseja extinguir. Este procedimento foi 
realizado com o objetivo de unir as duas metades, não sendo necessário recorrer a outros 
materiais tais como cola e fitas adesivas para juntá-las. Deve-se atentar para quando estiver 
perto do estado sólido para juntar as partes, esse cuidado evita que o material escorra para as 
regiões internas do objeto simulador. 
 Após a união, foi verificado se havia vazamentos no phantom. Para tanto, ele foi 
preenchido com água. Os pontos de vazamento foram identificados, com isso, a própria mistura 
foi utilizada para a vedação. O próximo passo foi obter a mandíbula que foi unida ao phantom. 
   
4.2.2 Mandíbula 
 
Naturalmente, a mandíbula fica presa ao crânio devido aos músculos e tendões (70). Uma 
vez que essas estruturas somem por meio da decomposição dos tecidos, ela se torna uma peça 
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anatômica à parte. A mandíbula foi coberta com o silicone de condensação para que o seu molde 
ficasse uniforme e fossem eliminadas as zonas de contenção (Figura 30). Um recipiente 
adequado foi preparado para receber o alginato que moldaria a mandíbula. 
 
Figura 30 ‒ Mandíbula separada do crânio com silicone de condensação aderido à sua superfície. 
 
Fonte: Acervo do autor. 
 
Essa peça anatômica foi completamente inserida no alginato, mas sem cobri-la 
completamente, tendo em vista que isso impossibilitaria a remoção sem destruir o molde. A 
resina acrílica misturada com a dolomita na proporção 1:1 foi despejada no molde. A Figura 31 
mostra o resultado final deste processo.  
 
Figura 31 ‒ Mandíbula confeccionada na proporção 1:1. 
 
 Fonte: Acervo do autor. 
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Com a mandíbula pronta, a mesma foi aderida ao objeto simulador com a própria mistura 
usada na seção anterior.  
 
4.2.3 Inserção dos suportes para estudos dosimétricos  
 
Cinco tubos de acrílico foram inseridos no objeto simulador para que servissem de suporte 
para a câmara de ionização e os dosímetros termoluminescentes, além de uma tampa que tem 
por finalidade permitir o enchimento e o esvaziamento de água. A Figura 32 revela o posicionamento 
dos suportes.  
 
Figura 32 ‒ Base do crânio, onde se pode observar os cinco suportes e a tampa. 
 
Fonte: Acervo do autor. 
 
Com o objetivo de tornar mais fácil a identificação dos suportes, as letras SC se referem ao 
suporte central, SS ao suporte superior, SD ao suporte direito, SE ao suporte esquerdo e SI ao 
suporte inferior.  
Para a inserção dos tubos de acrílico, foram utilizados aparelhos especializados que são 
capazes de penetrar a carapaça resistente do objeto simulador (Figura 33). 
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Figura 33 ‒ Motor protético Analógico MC 101 - Dentscler MC06. 
 
No detalhe, caneta para suporte de esmeris e pedal que aciona o dispositivo. Fonte: Imagem adaptada 
de http://www.polifisio.com.br. 
 
O aparelho da Figura 33 opera com vários tipos de esmeris, como os da Figura 34. 
 
Figura 34 ‒ Tipos de esmeris comumente usados em laboratórios de prótese dentária. 
 
Fonte: Acervo do autor. 
 
Os esmeris podem ser acoplados facilmente no aparelho, o tipo de esmeril a ser conectado 
no motor vai depender do tipo de material e do efeito que se deseja alcançar. Para perfurar a 
superfície resistente do phantom, foi utilizado o esmeril correspondente ao número 4 da Figura 
34, pois possui a maior capacidade de penetração, além de ser o mais resistente (é comum 
esmeris que não adequados a esta tarefa quebrarem durante o processo). Os suportes foram 
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posicionados com o intuito de estarem perpendiculares em relação plano transversal do 
phantom. Para que os suportes ficassem fixos no objeto simulador, a própria mistura de 
materiais na proporção 1:1 foi utilizada nas suas extremidades. Da mesma maneira foi colocada 
a tampa que é responsável pela entrada e saída de água do phantom. 
As figuras a seguir têm por objetivo auxiliar o entendimento quanto ao posicionamento dos 
tubos de acrílico em relação aos dois planos usados como referência: sagital e transversal. 
 
Figura 35 ‒ Medida da distância dos pontos mais externos do phantom no plano sagital. 
 
Fonte: Acervo do autor. 
 
Figura 36 ‒ Medida da distância dos pontos mais externos do phantom no plano transversal. 
 
Fonte: Acervo do autor. 
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A Figura 35 e a Figura 36 marcam a distância dos pontos mais externos dos planos usados 
como referência. O SC foi inserido na metade de cada um dos planos, ou seja, (9,1 ± 0,1) cm 
no sagital e (7,3 ± 0,1) cm no transversal. O SC serviu de referência para o posicionamento dos 
tubos periféricos. Na centralização do SE e do SD, o posicionamento foi feito na mesma linha 
do SC. Quanto à distância da borda, a intenção foi que a distância fosse a mínima em relação à 
borda do objeto simulador e máxima em relação ao SC. Este processo resultou em uma distância 
entre os centros dos suportes de (2,1 ± 0,1) cm. A referência para essas medidas foi um ponto 
hipotético no centro do suporte. Os SS e SI também apresentam, de forma aproximada, a 
distância dos seus respectivos centros em relação ao centro do SC de (2,1 ± 0,1) cm. No tocante 
à tampa, a mesma foi posicionada na base do objeto simulador. O único critério para o seu 
posicionamento foi a preferência de fixá-la em uma parte elevada, tendo em vista que torna-se 
mais fácil eliminar bolhas de ar dessa maneira quando se preenche o phantom com água. 
 
4.3 Estudos dosimétricos 
 
Durante a realização do estudo dosimétrico é possível obter uma imagem CT do phantom 
(Figura 37). Como o objeto simulador foi feito à mão, a espessura não é uniforme. A espessura 
que o phantom possui influencia os resultados dosimétricos, portanto, uma metodologia para 
garantir a uniformidade do tecido equivalente durante a confecção do objeto simulador pode 
ser um próximo passo no aperfeiçoamento da estimativa de dose efetiva.   
 
Figura 37 ‒ Imagens CT do objeto simulador de dolomita e resina na proporção 1:1. 
 
Fonte: Acervo do autor. 
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O comportamento dosimétrico dos objetos simuladores foi analisado segundo as grandezas 
dosimétricas específicas para a tomografia computadorizada descritas na seção 2.6. Os 
resultados obtidos estão expostos na Tabela 9. 
 
Tabela 9 ‒ Valores das grandezas calculadas para os objetos simuladores. 
 Objeto simulador 
 Antropomórfico de 
Dolomita e PMMA 
Geométrico de 
 Acrílico 
C100,c [mGy] 75,8 ± 0,6 96,7 ± 0,8 
C100,p [mGy] 72,0 ± 0,8 104,4 ± 0,9 
Cw [mGy] 73,3 ± 0,7 101,8 ± 0,9 
Cvol [mGy] 73,3 ± 0,7 101,8 ± 0,9 
Pkl [mGy.cm] 1173 ± 10 1598 ± 13 
Dose efetiva1 [mSv] 2,70 ± 0,03 3,67 ± 0,04 
1) Dose efetiva estimada. Valor obtido ao multiplicar o Pkl por 0,0023 mSv/mGy.cm.  
Fonte: Acervo do autor 
 
A C100,c é obtido multiplicando o valor dado pelo a câmara de ionização (mGy) por um 
fator de calibração da mesma, logo em seguida esse resultado é dividido pela espessura de corte 
(0,4 cm). O valor C100,p é encontrado de maneira análoga, com a ressalva que o valor 
apresentado é uma média entre os resultados dos quatro suportes periféricos dos objetos 
simuladores. Cw foi obtido por meio da equação 21. O Cvol é obtido por meio da divisão do Cw 
pelo fator de passo (pitch). Fatores de passo menores que 1 representam regiões que estão sendo 
irradiadas mais de uma vez. Por sua vez, fatores de passo maiores do que 1 representam regiões 
que não estão sendo irradiadas e seus respectivos coeficientes de atenuação são interpolados 
para a obtenção da imagem tomográfica. Fatores de passo iguais a 1 representam regiões que 
são irradiadas apenas uma vez. Devido a isso, o Cw é igual ao Cvol. Os objetos simuladores 
foram submetidos a um exame da cabeça e tiveram todo o seu volume irradiados uma única 
vez, o que significa que o fator de passo dessas medidas deve ser igual a 1. 
O PKL é obtido, nesse caso, ao se multiplicar o Cvol pela altura do phantom. No caso do 
objeto simulador de dolomita, o valor obtido foi 16,0 cm, já o valor obtido no phantom 
geométrico de acrílico foi 15,7 cm, obtendo-se assim os respectivos valores de Pkl da Tabela 9. 
A altura do objeto simulador é o comprimento irradiado no eixo z do tomógrafo (direção de 
deslocamento da mesa do paciente). Por fim, é possível estimar a dose nos respectivos phantoms 
multiplicando o valor de PKL pelo fator encontrado no protocolo europeu (30). Como os objetos 
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simuladores tentam reproduzir o padrão de atenuação da cabeça humana, usa-se o fator 
0,0023 mSv/mGy.cm que é o utilizado para esse tipo de exame. 
Os resultados encontrados para a estimativa de dose efetiva nos objetos simuladores foram 
de (2,70 ± 0,03) mSv para o confeccionado com resina acrílica e dolomita. O objeto simulador 
geométrico de acrílico apresentou uma dose efetiva estimada de (3,67 ± 0,04) mSv. A diferença 
percentual entre as doses efetivas é de 30%, aproximadamente. Como podemos observar na 
Figura 23, o acrílico atenua menos o feixe e por isso a dose no detector é maior, fato que se 
comprova nos resultados da Tabela 9. Como o objetivo do phantom de dolomita é simular o 
osso, estrutura mais atenuante, e o cérebro com a água, menos radiação consegue atingir o 
detector nos suportes, acusando assim, um resultado esperado para a dose efetiva menor que o 
phantom geométrico. 
O resultado menor da dose efetiva no objeto simulador de dolomita pode indicar também 
que mais fótons interagem com o osso e o cérebro, esses tecidos são mais prejudicados porque 
sofrem mais danos celulares como ionizações. As células que interagem com o feixe de raios 
podem morrer ou sofrer mutações em seu DNA, caso essa célula venha a se reproduzir com 
defeitos, ela pode gerar um câncer. 
As doses efetivas reportadas na literatura para um exame de tomografia computadorizada 
da cabeça estão entre 0,9 ‒ 4,0 mSv (2,35). Os resultados encontrados com os objetos 
simuladores utilizados nessa pesquisa encontram-se dentro desse intervalo. Considerando que 
a interação da radiação eletromagnética com a matéria, assim como qualquer outro fenômeno 
quântico possui um caráter probabilístico, esses resultados apresentam uma boa concordância 
com os valores admitidos pela literatura.  
Além disso, pode-se dizer que o resultado dosimétrico encontrado no objeto simulador 
geométrico de PMMA superestima o exame de tomografia computadorizada, o phantom de 
dolomita e resina acrílica sugere que a dose é menor, entretanto, os riscos associados continuam 
altos, uma vez que mesmo com a estimativa de dose menor, casos de câncer originados de 
exames CT continuam surgindo. O estudo dosimétrico reforça a necessidade de investimento 
em pesquisas que otimizem a coleta de dados diminuindo o risco ao paciente. 
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5 CONCLUSÕES 
 
A análise dos coeficientes de atenuação mássicos das amostras mostrou que a dolomita e a 
resina acrílica (PMMA) em uma mistura com proporção 1:1 em massa podem atuar como um 
substituto do osso, quando se trata de atenuação dos feixes produzidos por um aparelho de 
tomografia computadorizada.  
Resultados dos estudos dosimétricos mostraram que a estimativa de dose efetiva para o 
objeto simulador de dolomita é de (2,70 ± 0,03) mSv e para o geométrico de acrílico é de 
(3,67 ± 0,04) mSv. Esses valores estão dentro do intervalo reportado pela literatura (0,9 – 
4,0 mSv) (2,35). Devido a esses resultados, pode-se dizer que o objeto simulador 
antropomórfico confeccionado por este trabalho descreve a dose em paciente submetido a um 
exame CT de maneira aproximada, uma vez que simula a atenuação provocada pela geometria 
no formato humano, o crânio com a dolomita e o cérebro com a água, as principais estruturas 
atenuantes na cabeça humana. 
 Além disso, ficou evidenciado que o phantom geométrico de PMMA superestima a dose 
no paciente, isso quer dizer que mesmo com dose efetivas menores do que é esperado 
comumente na literatura, exames CT continuam gerando casos de câncer devido à exposição 
ao tratamento. Portanto, é necessário o investimento contínuo em pesquisas que busquem 
otimizar a obtenção de imagens tomográficas, melhorando a qualidade do diagnóstico e 
diminuindo os riscos aos quais o paciente é submetido. 
O objeto simulador foi construído de maneira economicamente viável, foram gastos, 
aproximadamente, R$ 350,00 reais em todo o processo. Com este phantom, mesmo se forem 
considerados altas margens de lucros, poder-se-ia obter um forte concorrente nacional para os 
produtos internacionais equivalentes. 
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